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Abstrakt 
Tato práce se zabývá návrhem a výrobou nové biodegradabilní slitiny hořčíku na bázi 
Mg-Ca-Zn. Na základě literární rešerše byla navržena slitina Mg-3Zn-2Ca. Základní materiál 
byl vyroben metodou gravitačního lití a slitina byla hodnocena v litém stavu a po tepelném 
zpracování. Pro zpracování základního, gravitačně litého, materiálu byly navrženy postupy 
zpracování metodou squeeze casting, válcováním a metodou ECAP. Pro válcování základního 
materiálu nebyly nalezeny vhodné podmínky a docházelo k praskání materiálu v litém stavu  
i po tepelném pracování. V případě metody ECAP s použitím protitlaku byl připraven 
experimentální materiál, který vykazoval vhodnou kombinaci napěťových a deformačních 
charakteristik. V případě litého materiálu bylo dosaženo snížení slévárenských vad a vyšších 
pevnostních a deformačních charakteristik přetavením základního materiálu metodou squeeze 
casting a následným tepelným zpracováním. Ke studiu mikrostruktury a mechanických 
vlastností bylo využito metod světelné a rastrovací elektronové mikroskopie, RTG fázové 
analýzy a zkoušky tahem a tlakem. 
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Abstract 
 This master’s thesis deals with design and preparation of a new biodegradable 
magnesium alloy based on Mg-Ca-Zn. Based on information from literature, the Mg-3Zn-2Ca 
alloy was designed. The base material was produced by gravity casting and the evaluation in 
the as-cast and heat treated state was performed. For preparation of the experimental material, 
following methods were designed: squeeze casting, hot rolling and the ECAP. During 
preparation by hot rolling, no optimal conditions were found and significant cracks occurred 
in both as-cast and heat treated material. In the case of experimental material, prepared by the 
ECAP method with back-pressure, better combination of stress-strain properties was 
observed. Also the squeeze casting method showed improvement; especially the amount  
of casting defects was eliminated. The evaluation of microstructure and mechanical properties 
was performed by the light and scanning electron microscopy, RTG phase analysis and the 
tensile and compression tests. 
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Hořčík, vyznačující se nejnižší hustotou ze všech konstrukčních kovů, společně 
s dalšími přísadami, jako např. hliník, zinek, vápník, mangan, kovy vzácných zemin apod., 
tvoří základ pro velice pevné a přitom lehké konstrukční slitiny. Tyto slitiny nacházejí své 
uplatnění v různých průmyslových odvětvích, požadujících nízkou hmotnost strojních 
součástí. Kromě průmyslového využití však hořčíkové slitiny začínají nacházet své uplatnění  
i v oblasti medicíny, konkrétně jako biologicky rozložitelné tělní implantáty [1,2]. 
Biologicky rozložitelné materiály, spadající do skupiny biomateriálů, mohou být 
definovány jako materiály, používané pro výrobu součástí, jejichž úkolem je nahradit část 
nebo nějakou funkci v lidském těle. Tyto materiály však měly až do nedávna nízkou 
pravděpodobnost úspěchu a to zejména z důvodu neznalosti pojmů biokompatibilita  
a sterilizace [3]. 
V průběhu doby byly pro použití v oblasti medicíny zkoumány nejrůznější materiály, 
mezi které patřily jak kovy a jejich slitiny (např. zlato, stříbro, olovo, platina, železo, měď, 
nikl…), tak i některé druhy keramik (sádra, hydroxyapatit, oxid hlinitý a zirkoničitý…), nebo 
plasty (nylon, celofán, polyetylen…). Z důvodu nízké biokompatibility jsou z kovů využívány 
jen některé prvky a jejich slitiny. Mezi tyto materiály patří i slitiny hořčíku, které jsou 
schopny úplného rozložení v biologickém systému (biodegradabilita). Z tohoto důvodu jsou 




2. CÍLE PRÁCE 
 
Charakteristikou problematiky diplomové práce je literární rešerše na téma 
biodegradabilní slitiny hořčíku a návrh a příprava nové slitiny na bázi Mg-Ca-Zn. 
Jedním z cílů je na základě poznatků z literatury rešerše navrhnout a připravit novou 
biodegradabilní slitinu na bázi Mg-Ca-Zn. Slitina by měla být vyrobena metodou squeeze 
casting, resp. modifikace metody squeeze casting v laboratorních podmínkách, případně 
kováním, protlačováním, nebo úhlovým protlačováním. 
Dalším cílem je hodnocení struktury a mechanických vlastností této slitiny v závislosti 
na způsobu a podmínkách výroby, přičemž bude využito světelného a rastrovacího 
elektronového mikroskopu, RTG fázové analýzy a zkoušky tahem a tlakem. 
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3. LITERÁRNÍ ROZBOR PROBLEMATIKY 
 
3.1. Kovové biomateriály 
 
3.1.1. Biomateriály 
 Za biomateriály lze považovat „materiály, nebo kombinaci materiálů, syntetických 
nebo přírodních, které mohou být po určitou dobu použity jako celek nebo část systému, který 
léčí, rozšiřují nebo ve kterém nahrazují nějakou tkáň, orgán nebo funkci“ (Dee a kol. 2002, 
str. 2). Definicí pojmu biomateriál je v současné době celá řada, avšak dle názoru profesorů 
Dee, Puleo a Bizios, který uvedli v jejich učebnici o interakci mezi tkání a biomateriálem, 
„žádná ze současných definic biomateriálů není ani perfektní, ani kompletní… ale poskytují 
výborný odkaz nebo výchozí bod pro diskuzi.“ Biomateriály se od ostatních materiálů liší 
jejich schopností odolávat působení biologického prostředí, aniž by docházelo  
k poškození okolních tkání nebo materiálu samotného. Tato schopnost se nazývá 
biokompatibilita. Je tedy nutné, aby biomateriály splňovaly nejen materiálové,  
ale i biologické požadavky pro konkrétní aplikace [5,6]. 
3.1.2. Biokompatibilita 
Jako biokompatibilita je označována schopnost cizího tělesa, resp. materiálu, 
navzájem se snášet s živým organismem. Cizím tělesem může být buď materiál přímo 
implantovaný do organismu, nebo např. chirurgické nástroje či pomůcky, které jsou se živou 
tkání v přímém kontaktu. Pro zajištění dostatečné biokompatibility při navrhování nových 
materiálů je tedy nutné pochopit in vivo reakce těchto materiálů v daném prostředí. 
V ideálním případě by biomateriály neměly vyvolávat žádné změny nebo nežádoucí reakce 
jak v sousedních tkáních, tak i v celém organismu [6,7]. 
Materiál s nedostatečnou biokompatibilitou může v organismu způsobit lokální nebo 
systémovou reakci se živou tkání. Systémové reakce toxického nebo alergického původu 
mohou být vyvolány produkty koroze kovových materiálů nebo degradace polymerních 
materiálů, dále uvolňováním mikročástic z materiálu a přítomností kontaminujících látek [6]. 
Biokompatibilitu lze rozdělit na látkovou (reakce mezi umělým materiálem  
a organismem), funkční (vhodné mechanické vlastnosti) a tvarovou (tvar a velikost).  
Pojem biokompatibilita by měl být vždy použit s odkazem na prostředí, ve kterém bude daný 
materiál nebo zařízení pracovat, není to tedy jeho přímá vlastnost. Biokompatibilita je tedy 
vlastnost systému, která zahrnuje fyzické, chemické, biologické, lékařské a konstrukční 
aspekty. V poslední době začíná být kompatibilita biomateriálů rozdělována na povrchovou  
a strukturální. Povrchová biokompatibilita znamená optimální přizpůsobení chování 
hostitelských tkání (biokompatibilita chemická, biologická a fyzikální). Strukturální 
biokompatibilita se týká mechanických vlastností implantátu a jejich přizpůsobení 
vlastnostem tkáně, zejména se jedná o modul pružnosti, pevnost a maximální přenos zatížení 
na rozhraní implantát/tkáň. Optimální interakce mezi biomateriálem a hostitelem  
je dosaženo, jestliže jsou splněny obě tyto kompatibility [7,8]. 
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3.1.3. Dělení biomateriálů dle reakce s živou tkání 
 
Dělení podle reakce s živou tkání 
Různé tělní systémy (např. dýchací cesty, krevní oběh, zažívací trakt…) reagují  
na kontakt s cizím materiálem různě. Na základě biokompatibility a reakce mezi materiálem  
a živou tkání lze biomateriály rozdělit do tří základních skupin [6]:  
- bioinertní 
- bioaktivní 
- biodegradabilní  
 
 
Typ biomateriálu Interakce s organismem Příklad materiálu 
Bioinertní materiál je tolerován živou 
tkání, ale ta na něj reaguje,  
po čase vzniká vazivový obal 
tantal, slitiny titanu, hliník, 
oxidy zirkonia 
   
Bioaktivní bez reakce s organismem, 
přímá chemická vazba mezi 
materiálem a tkání 
bioaktivní titan, HA 
keramika, fosforečnan 
vápenatý, bioskla 
   
Biodegradabilní postupný rozpad materiálu 
v živém organismu 
slitiny hořčíku, fosforečnan 
vápenatý, porézní HA, 
biosklo, polyuretan  
 





Tab. 3.1 Dělení biomateriálů podle reakce s živou tkání [9] 
 
Obr. 3.1 Klasifikace biomateriálů podle reakce se živou tkání: (a) bioinertní (některé kovy, zubní keramika),  
(b) bioaktivní (hydroxyapatit, povlak na kovovém implantátu), (c) bioaktivní povrch (biosklo, sklokeramika), 




3.1.4. Tradiční kovové biomateriály 
Vzhledem k vynikajícím vlastnostem se kovy staly mimo jiné vhodným materiálem 
pro výrobu biokompatibilních implantátů, chirurgických nástrojů apod. Mezi jejich pozitivní 
vlastnosti patří zejména vysoká odolnost proti lomu, relativně snadná výroba i složitých tvarů 
za použití zavedených a dostupných technologií a v neposlední řadě jejich elektrická vodivost. 
Znalost materiálových vlastností a procesů používaných během výroby a zpracování  
je rozhodující k zajištění požadované funkčnosti implantátů (popř. jiných součástí) v provozu.  
I když v běžných inženýrských stavbách je mechanické selhání materiálu nepřípustné, 
v oblasti medicíny jsou požadavky na spolehlivost daleko vyšší. Zde může mít selhání 
materiálu za následek bolest pacienta, nutnost složité a život ohrožující operace a v některých 
případech i smrt (např. selhání srdeční chlopně) [11]. 
Většina kovů, které jsou využívány pro výrobu biomateriálů (např. Fe, Cr, Co, Ni, Ti, 
Ta, Mo a W), mohou být v malém množství živým organismem tolerovány. Některé kovy jsou 
dokonce pro organismus potřebné: např. železo pro správnou funkci buněk, kobalt pro 
syntézu vitamínu B12, nebo měď pro zesítění elastinu v aortě. Obavy z nízké korozní 
odolnosti kovových biomateriálů a tedy i z nízké biokompatibility představují nejvýznamnější 
hlediska při výběru tohoto materiálu. Ve skutečnosti existuje jen malá skupina kovů a slitin, 
které lze považovat za biomateriály (viz. tab. 1). Jejich odolnost proti korozi (a tím i vhodná 
biokompatibilita) spočívá ve tvorbě dobře přilnavé ochranné povrchové (pasivační) vrstvy 
s typickou tloušťkou 5-10 nm a vysokou stabilitou in vivo. Mezi tyto biomateriály patří např. 
titan (Ti) a jeho slitiny, tantal (Ta), slitiny CoCrMo, Co-Ni a Ti-Ni nebo korozivzdorné 
austenitické oceli. Dále existují biomateriály, které nevytváří pasivační vrstvu, ale jejich 
korozivzdornost vychází z ušlechtilosti a z přirozené chemické stability. Příkladem mohou být 
platina (Pt), slitina platina-iridium (Pt-Ir) a slitiny zlata a palladia (Au a Pd) [3,11]. 
V součastné době jsou pro chirurgické aplikace nejvíce využívány titanové  
a ocelové slitiny, ty jsou však v tělním prostředí nevstřebatelné, z čehož často plyne nutnost 
další operace za účelem jejich vyjmutí. Problémem těchto materiálů je rovněž jejich životnost  
– kvůli nízké chemické odolnosti a vysoké hodnotě modulu pružnosti se jedná řádově o 5 až 
20 let. Z tohoto důvodu je v současné době prováděno více než 10 % operací znovu za účelem 
vyjmutí nebo vyměnění implantátu. Proto je tedy snahou vytvořit materiál, který by splňoval 
podmínky biodegradability a zároveň zachovával dostatečné mechanické vlastnosti [1,12]. 
V tab. 3.2 je uvedeno porovnání některých mechanických a fyzikálních vlastností 
biomateriálů, které jsou v součastné době využívány, popř. které by mohly být využívány  
v budoucnu. Je zřejmé, že v lidském těle nejméně degradující materiály (slitiny Ti, 
korozivzdorná ocel a CoCrMo slitina) vykazují mnohem vyšší hustotu a hodnoty ostatních 
mechanických vlastností než samotná kost. Velký rozdíl hodnot modulu pružnosti implantátu 
a kosti může vést k problémům s dorůstáním nové kosti. Z těchto důvodů dochází ke vzniku 
klinických komplikací, které vyžadují další operace. Podle této tabulky se jako ideální 
materiál pro výrobu tělních implantátů jeví hořčíkové slitiny, a to zejména díky jejich 
mechanickým vlastnostem, velmi podobným vlastnostem kosti. Hořčíkové slitiny se dále 
vyznačují důležitou vlastností, kterou je biodegradabilita, tedy schopnost úplného rozložení 
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v daném prostředí (biologický systém). Těmito vlastnostmi hořčíkové slitiny překonávají  
i biologicky rozložitelný polymerní materiál (kyselinu polymléčnou, PLA), označovaný jako 
„nejpopulárnější bioplast“. I přes to, že hořčíkové slitiny splňují podmínky biokompatibility  
a jsou zároveň biologicky rozložitelné, stále zbývá několik problémů, které je nutné, před 
jejich zavedením do praxe, vyřešit. Konkrétně se jedná o nedostatečné mechanické vlastnosti 
(např. křehkost, zhoršená tvařitelnost), rapidní korozi a toxicitu. Díky jejich vlastnostem bude 
slitinám na bázi hořčíku dále věnována větší pozornost [1,13,14].  
 
 
3.1.5. Aplikace kovových biomateriálů 
 Uměle vyrobené materiály s nejrůznějšími vlastnostmi jsou v lékařství používány již 
delší dobu. Jsou to materiály, které jsou používány kromě léčení zlomenin i např. pro výrobu 
umělých kloubů, kostních destiček, šroubů, kardiostimulátorů, stentů, nebo v zubním lékařství 
pro výrobu zubních pilířů a ortodontických pomůcek (rovnátka). Jedná se  
o materiály používané pro výrobu jak náhrad částí těla nebo prostředků pro korekci vrozených 
a patologických deformací, tak i chirurgických nástrojů. Neustálý výzkum a vývoj 
biomateriálů přináší velký užitek pacientům s různými zdravotními problémy, např. v České 
Republice se ročně provádí přibližně 10 000 operací, při kterých jsou biomateriály využívány. 
V minulosti byly biomateriály aplikovány v jejich přirozené podobě, tedy bez dalšího většího 
zpracování, což často vedlo k zánětům a ztrátě biokompatibility. Moderní věda však klade 
důraz na specifické konstrukční parametry, které jsou rozhodující pro správnou funkci 
implantátu a na správný návrh biomateriálu podle nejnovějších poznatků biologických studií 
buněčných interakcí [6,12,15,16]. 














Lidská kost 1,8 – 2,0 3 – 20 100 – 200 ~ 1,5 
Hořčíkové slitiny 1,74 – 2,0 41 – 45 230 – 250 6 – 16 
Titanové slitiny 4,4 – 4,5 110 – 117 830 – 950 ~ 14 
Korozivzdorná ocel 7,9 – 8,1 189 – 205 ~ 485 ~ 40 
Slitina CoCrMo 8,3 – 9,2 220 – 230 ~ 655 ~ 8 
Tantal 16,7 188 205 – 480 1 – 30 
Slitina Ni-Ti 6,45 28 – 41 895 ~ 9 
UHMWPE 0,9 0,5 ~ 3 800 
Al2O3 3,95 350 – 380 400 (ohyb) – 
PS-ZrO2 – 200 800 (ohyb) – 
Kyselina polymléčná (PLA) 1,23 – 1,25 2,2 – 9,5 16 – 69 1 – 8 
Syntetický Hydroxyapatit 3,1 73 – 117 – – 




 I když jsou biomateriály především využívány jako materiály pro výrobu různých 
tělních náhrad a implantátů, najdou své uplatnění i v jiných oblastech, např. pro růst buněk 
v buněčné kultuře, pro analýzu krevních bílkovin, nebo jako implantáty pro redukci plodnosti 
u dobytka. Důležitou podmínkou těchto aplikací je však vhodná fyzická a chemická interakce 
mezi biologickým systémem a syntetickým materiálem (případně upraveným přírodním 
materiálem) [17]. 
 Biomateriály jsou v lékařských aplikacích málokdy používány samostatně, většinou  
se jedná o jejich integraci do nějakého zařízení nebo implantátu. Např. čistý titan lze označit 
jako biomateriál, je-li však použit v kombinaci s ultravysokomolekulárním polyetylenem 
(UHMWPE), stává se zařízením (např. kloubní náhrada). I když by aplikace biomateriálů  
do živého organismu měla mít především za úkol zlepšení zdravotního stavu pacienta (např. 
nahrazení nemocných tkání), jsou rovněž prováděny aplikace těchto materiálů z důvodů 
estetických. Příkladem mohou být kosmetické operace, prsní implantáty nebo kontaktní 
čočky. Tab. 3.3 ukazuje několik nejvýznamnějších aplikací biomateriálů v různých oblastech 
zdravotnického průmyslu [12,15,17]. 
 
Problémová oblast Příklady 
Výměna nemocné či poškozené části Umělé kyčelní klouby, dialyzační přístroje 
Podpora léčení Stehy, drény, kostní destičky a šrouby 
Podpora funkčnosti Kardiostimulátory, nitrooční čočky 
Podpora diagnostiky Sondy a katétry 
  Úprava kosmetických a jiných 
nedokonalostí 
Prsní implantáty, kontaktní čočky 
   
  




3.2. Biologicky rozložitelné hořčíkové slitiny 
 
Díky své nízké hustotě jsou hořčíkové slitiny považovány za perspektivní materiál 
nejen v automobilovém a leteckém průmyslu, ale v současné době i v oblasti medicíny, 
zejména jako materiál pro výrobu biologicky rozložitelných kovových implantátů. 
Legováním a termomechanickým zpracováním lze u těchto slitin efektivně dosáhnout 
zlepšení jejich mechanických vlastností, při těchto procesech dochází mimo jiné ke zjemnění 
struktury a snížení heterogenity rozložení intermetalických sloučenin. Mezi obecně používané 
přísadové prvky hořčíkových slitin patří hliník (Al), zinek (Zn), mangan (Mn), křemík (Si), 
zirkonium (Zr), yttrium (Y), skandium (Sc), kovy vzácných zemin – Ce, Nd, Gd, Li a další 
[18,19].  
Vývoj biologicky rozložitelných kovových materiálů jde v současné době proti 
určitému trendu, kdy je především snahou vyvinout materiál korozi odolný.  
Tento průkopnický přístup k dočasným kovovým implantátům je jedním z nejnovějších 
výzkumů biomateriálů, který začíná být, více než 100 let od prvního použití biodegradabilní 
Mg slitiny, opět studován. Toto téma je velice náročné a stále zde zůstává několik nejasností, 
které by mohly znamenat převrat v těchto materiálech a které je třeba odhalit.  
Právě z  tohoto důvodu byly hořčíkové slitiny v poslední době ve velké míře zkoumány řadou 
autorů, kteří se snažili vhodnou kombinací metody výroby, přísadových prvků a následného 
zpracování vytvořit materiál splňující požadované vlastnosti [20,21]. 
Hořčíkové slitiny se obecně vyznačují dobrou korozní odolností, avšak snadno  
se rozpouští v roztocích na bázi vody. Nejvíce agresivní jsou prostředí obsahující chloridové 
ionty a prostředí s hodnotou pH 7,4 až 7,6, do čehož spadá i fyziologický systém. Chloridové 
ionty mají negativní vliv na pasivní vrstvu hydroxidu hořečnatého, tvořícího se na povrchu 
materiálu. To má za následek zrychlení postupu koroze a nakonec úplný rozpad materiálu. 
Tyto vlastnosti jsou velmi užitečné pro biomedicínské aplikace, kde produktem  
in vivo koroze slitiny na bázi hořčíku jsou přirozeně vylučitelné rozpustné netoxické oxidy. 
Po implantaci těchto slitin do živého organismu již tedy není nutné provádět další operaci,  
za účelem vyjmutí implantátu, tak jako tomu bylo dosud u implantátů ze standardních slitin 
(slitiny Ti, korozivzdorná ocel nebo slitina CoCrMo) [1,22,23,24].   
Na obr. 3.2 je zobrazeno porovnání tradičních a biologicky rozložitelných implantátů. 
     
      
Obr. 3.2 Porovnání implantátů: (a) a (c) tradičních materiály, (b) a (d) implantáty vyrobené z Mg slitin [25,26] 
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Je známo, že vápník je hlavní složkou lidské kosti a jeho přítomnost v těle je nutná  
pro chemickou signalizaci s buňkami. Hořčík je nezbytný pro začlenění vápníku do kosti, lze 
tedy říci, že slitina na bázi Mg-Ca přítomná v blízkosti nemocné kosti by mohla mít  
za následek příznivý stimulační efekt na její hojení. Některé současně používané hořčíkové 
slitiny, které podléhají rozkladu v biologickém prostředí, jsou zobrazeny v tab. 3.4.  
V této tabulce je dále uvedeno hlavní využití těchto slitin a do jaké míry jsou tyto slitiny 
toxické pro živý organismus [23,27]. 
 
Slitina Použití Toxicita Reference 




Střední až vysoká (obsahuje  
2 hm. % Al, který může vyvolat   
   Alzheimerovu chorobu 
[28] 
    




Zn není toxický v malém  
   množství, ale 2 hm. % jsou  
   již problematická 
[29] 
    
LAE442 
(Mg-Li-Al-RE) 
Ortopedie Li a Al jsou toxické,  
   Li může vyvolat některý  
   druh rakoviny 
[29] 
    
„Lekton Magic“ 




Nízká toxicita při max. 5 %  
   Zr, Y a vzácných kovů 
[30] 
    
Mg-Ca, čistý Mg  
a 0,6-0,8 hm. % Ca 
Ortopedie Minimální [31] 
     
V současné době je vývoj biologicky rozložitelných hořčíkových slitin zaměřen  
na studium slitin obsahujících kovy vzácných zemin, vápník, zinek, hliník, mangan  
a zirkonium: 
 Slitiny obsahující kovy vzácných zemin 
V předchozích studiích byly zkoumány např. slitiny Mg-Gd a Mg-Nd, u kterých bylo 
prokázáno výrazné zlepšení korozní odolnosti v litém stavu oproti čistému Mg.  
U těchto slitin je větší část přísadového prvku (Gd, Nd…) rozpuštěna v tuhém roztoku α(Mg)  
a menší část se podílí na tvorbě sekundární fáze. Objemové množství této fáze je tedy velmi 
malé, proto slitiny Mg-Gd(Nd) vykazují nízkou náchylnost ke galvanické korozi.  
Dalšími přísadovými prvky v těchto slitinách mohou být např. La, Li, Ce, Y, Yb. Nevýhodou 





Tab. 3.4 Použití a toxicita některých hořčíkových slitin [27] 
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 Slitiny obsahující vápník  
Vzhledem k tomu, že je vápník základním prvkem lidské kosti, předpokládá se, že by mohl 
být prospěšný pro její hojení. Vápník se při malém obsahu rozpouští v hořčíku  
a zlepšuje jeho korozní odolnost. Při vyšším obsahu se však začíná tvořit sekundární fáze 
(Mg)2Ca (popř. (Al)2Ca), která má za následek vznik galvanických článků a tím i zhoršení 
korozní odolnosti. Přítomnost vápníku ve slitině má dále za následek snížení oxidace taveniny 
během odlévání, zmenšení zrna a tím zlepšení tvařitelnosti při tepelně-mechanickém 
zpracování [2,27,34]. 
 Slitiny obsahující zinek 
Zinek je další prvek označovaný jako nezbytný pro lidský organismus. Důsledkem jeho 
přidání do hořčíkových slitin je zvýšení jejich ušlechtilosti, z čehož plyne lepší korozní 
odolnost (platí pro 1-3 % obsahu). V kombinaci s hliníkem zlepšuje mechanické vlastnosti při 
pokojové teplotě; nicméně zvyšuje výskyt trhlin vzniklých při odlévání v důsledku výskytu 
sulfidu železnatého v tavenině. Jeho přítomnost má také za následek potlačení negativního 
vlivu nečistot ve slitinách (Fe, Ni – zhoršení korozní odolnosti) a tedy zvýšení jejich 
tolerančních limitů [2,27,34]. 
 Slitiny obsahující hliník 
Se zvyšujícím se obsahem hliníku v hořčíkových slitinách roste odolnost proti korozi, 
mechanismus odolnosti však závisí na distribuci prvku ve slitině. Odolnost proti korozi 
rapidně narůstá do 4 % obsahu Al (vznik pasivační vrstvy Al2O3), nad 9 % už jen mírně. 
Sekundární fáze γ (Mg17Al12), rozložená především po hranicích zrn, díky schopnosti pasivace 
zpomaluje korozní pochod v široké škále hodnot pH (zároveň však korozní pochod urychluje 
– konkrétně tím, že s okolní matricí tvoří korozní mikročlánek). Dalšími pozitivními vlivy 
hliníku v těchto slitinách jsou zvýšení pevnosti a tvrdosti a rozšíření intervalu tuhnutí  
a tím usnadnění odlévání. Některé zdroje [23,35] však udávají, že hliník není zcela netoxický 
pro živý organismus. Nelze tedy jednoznačně říci, zda jsou tyto slitiny plně vhodné pro 
biomedicínské aplikace [2,27]. 
 Slitiny obsahující mangan 
Vyvázáním železa a dalších těžkých kovů na relativně neškodné sloučeniny, některé z nich 
odstranitelné během tavení, dokáže přítomnost manganu zvýšit korozní odolnost hořčíkových 
slitin ve slané vodě. Rozpustnost manganu v hořčíku je omezená (2,2 hm. %), proto komerční 
slitiny většinou obsahují méně než 1,5 hm. %. V přítomnosti hliníku ve slitině je rozpustnost 




Mechanismus koroze biodegradabilních hořčíkových slitin 
Ke vzniku biokoroze dochází v biologickém prostředí na povrchu biologicky 
rozložitelného materiálu (implantáty, stenty, apod.). Na tuto korozi má vliv imunitní systém, 
který zabraňuje vzniku a kolonizaci bakterií a plísní v okolních tkáních (cévy a kosti). 
Biokoroze tedy zahrnuje oxidační reakce v elektrolytickém fyziologickém prostředí bez 
přítomnosti bakterií. Na obr. 3.3 je zobrazeno schéma biokoroze na rozhraní slitina/vodné 
prostředí. Během koroze slitiny na bázi Mg-Ca v prostředí vody dochází k následujícím 
reakcím [27]: 
Mg(s) → Mg2+(aq) + 2e-     (anodická reakce) (1) 
2H2O + 2e
-
 → H2(g) + 2OH
-









3.1.1.1. Binární slitiny na bázi Mg-Ca 
Průběh koroze biodegradabilních hořčíkových slitin ve vodném prostředí  
1.  Je-li čistý povrch Mg-Ca slitiny vystaven vodnému prostředí, sekundární fáze 
Mg2Ca působí jako efektivní katoda pro vývoj vodíku (obr. 3.3a). Děje se tak proto,  
že potenciál fáze Mg2Ca je pozitivnější než potenciál matrice α. Při tomto procesu dochází 
k anodickému rozpouštění hořčíku a na povrchu materiálu se začíná tvořit pasivní vrstva 
Mg(OH)2. 
Obr. 3.3 Schéma biokoroze na rozhraní slitina/vodné prostředí [23] (HA – hydroxyapatit,  
SBF – simulated body fluid – simulovaná tělní tekutina)] 
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2. Díky mikropórům působí vzniklá vrstva na povrchu jako propustná membrána 
(obr. 3.3b). Okolní roztok tedy může neustále pronikat skrz tuto porézní vrstvu a reagovat 
s vnitřním substrátem Mg-Ca. Toto vede k posunu rozhraní kov/prostředí směrem dovnitř 
materiálu. Mezitím rozpuštěný Mg2+ difunduje skrz vrstvu Mg(OH)2, usazuje se na jejím 
povrchu a tím ji zesiluje. 
3. Růst vrstvy je označován jako mechanismus „rozpouštění – precipitace“.  
Za přítomnosti chloridu v prostředí dochází k porušení homeostáze tohoto mechanismu, 
protože na povrchu materiálu je obal složený z molekul vody a tyto molekuly jsou 
nahrazovány molekulami Cl-. Na některých místech se vrstva Mg(OH)2 rozpouští rychleji, tím 
dochází k odkrytí a přímému narušování vnitřního substrátu (obr. 3.3c). V tuto chvíli 
probíhají reakce (1) až (3) neustále dokola až do úplného vyčerpání materiálu. 
4. V tuto chvíli se na povrchu začíná tvořit vrstva hydroxyapatitu (obr. 3.3d). 
Nejvýhodnějším místem pro jeho tvorbu je nerozpuštěná vrstva Mg(OH)2. S rostoucí 
hodnotou pH, z důvodu zvyšujícího se přesycení roztoku, dochází k nárůstu rychlosti 
nukleace hydroxyapatitu. V důsledku toho je na povrchu mnoho zárodků, které pro svůj 
spontánní růst spotřebovávají vápník a ionty fosfátu z okolního prostředí. 
5. V průběhu tohoto procesu dochází k uvolnění některých odleptaných částic 
materiálu do okolního prostředí (obr. 3.3e), zatímco zbylý substrát nadále koroduje  
až do úplného vyčerpání. Uvolněné částice jsou absorbovány buňkami v organismu,  
kde dochází k jejich další biokorozi. [23] 
Takto postupující koroze by měla vést k rovnoměrnému napadení celého povrchu 
biodegradovatelného materiálu. Přitom musí být rychlost úbytku materiálu pečlivě 
kontrolována, aby se zabránilo úplnému rozpuštění implantátu před vyléčením pacienta.  
Za účelem potlačení rapidní koroze těchto materiálů v biologickém prostředí byly navrženy 
dva základní přístupy: (1) legování vhodnými biokompatibilními prvky a (2) povrchové 
úpravy, jako je např. eloxování (anodická oxidace). Obr. 3.4 zobrazuje ideální průběh hojení 






Obr. 3.4 Ideální průběh hojení tkáně a degradace rozložitelného implantátu, v porovnání  




Hojící se kost 
Čas od operace 
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3.2.1  Binární slitiny na bázi Mg-Ca 
Je zřejmé, že k zajištění biologické bezpečnosti biomateriálů a k jejich úplnému 
rozložení v živém organismu je nutné, aby byl každý z legujících prvků pro tento organismus 
netoxický. V současné době je tedy snahou vytvořit vhodnou slitinu, která by tuto podmínku 
splňovala a byla tak použitelná jako implantát v živém organismu. Vzhledem k tomu,  
že vápník je hlavní složkou lidské kosti a hořčík je nutný pro její růst, se slitiny na bázi  
Mg-Ca zdají být vhodnými kandidáty. Tyto slitiny se navíc vyznačují výbornými vlastnostmi  
(jak fyzikálními, tak mechanickými), které jsou velice blízké lidské kosti (viz. tab. 2).  
Při rozkladu hořčíkové slitiny v biologickém prostředí dochází k uvolňování chloridu, oxidu, 
síranu nebo fosforečnanu hořečnatého, předpokládá se však, že uvolněné ionty hořčíku  
by neměly způsobovat toxicitu (lokální ani systémovou) a dokonce by mohly mít příznivý 
vliv na hojení okolních tkání, zejm. poškozené kosti apod [23,36]. 
Je-li povrch slitiny Mg-Ca vystaven vodnému prostředí, sekundární fáze Mg2Ca 
působí jako katoda, hořčík se anodicky rozpouští a na povrchu materiálu se tvoří pasivní 
vrstva Mg(OH)2. Chlorid Cl
-, přítomný v prostředí, se přednostně slučuje s ionty Mg2+ a mění 
pasivní vrstvu Mg(OH)2 na rozpustnou vrstvu MgCl2. Během rozpouštění této vrstvy dochází 
k odkrytí substrátu Mg-Ca a jeho dalšímu rozpouštění. Tento proces se opakuje až do úplného 
vyčerpání materiálu. Současně s rozpouštěním vrstvy MgCl2 dochází k tvorbě vrstvy 
hydroxyapatitu, a to zejména v místech nerozpuštěné vrstvy Mg(OH)2. V průběhu celého 
procesu se z povrchu materiálu uvolňují některé odleptané částice do okolí, kde jsou 
absorbovány buňkami a dále korodují. [23] 
 
 Mikrostruktura binárních 
slitin Mg-Ca je zejména tvořena 
dvěma fázemi – primární α(Mg) 
a sekundární Mg2Ca.  
Obr. 3.5 ukazuje 
difrakční obrazec lité slitiny  
Mg-xCa (x představuje obsah 
vápníku – 1, 2 a 3 hm. %)  
a válcované a protlačované 
slitiny Mg-1Ca. V tomto obrazci 
lze pozorovat nárůst množství 
sekundární fáze Mg2Ca, jejíž 
intenzita se zvyšuje s rostoucím 




Obr. 3.5 Difrakční obrazec (a) lité slitiny Mg-1Ca, (b) lité slitiny Mg-2Ca,  
(c) lité slitiny Mg-3Ca, (d) válcované slitiny Mg-1Ca a (e) protlačované  
slitiny Mg-1Ca. (intensity – intenzita) [23] 
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Na obr. 3.6a-e lze pozorovat výskyt sekundární fáze Mg2Ca (černá barva), která se 
tvoří na hranicích zrn litých slitin Mg-xCa. Tato skutečnost byla potvrzena analýzou EDS 
(obr. 3.6f), která dokazuje zvýšené množství Ca na hranicích zrn. Je zřejmé, že s rostoucím 
obsahem Ca se zvyšuje množství této sekundární fáze a zároveň se zmenšuje velikost 
dendritických buněk. Na obr. 3.6e můžeme z důvodu vysokého obsahu vápníku pozorovat  
i výskyt eutektické fáze (αMg + Mg2Ca). Z hlediska mechanických vlastností je zřejmé,  
že přítomnost křehké sekundární fáze Mg2Ca může mít za následek celkové snížení 






Na obr. 3.7 je znázorněn úbytek 
hmotnosti slitiny Mg-1Ca, během 
prvních 3 měsíců po implantaci  
do králičí stehenní kosti. Je zřejmé,  
že hmotnost implantátů neustále 
klesala během implantační doby,  
což svědčí o trvale postupující 
biokorozi uvnitř organismu králíka. 
Průměrná rychlost koroze 
slitiny Mg-1Ca byla v tomto případě 
stanovena na hodnotu 2,28 ± 0,13 
mg/mm
2
/rok. [23]  
Obr. 3.6 Mikrostruktura lité slitiny Mg-xCa: x = 1 hm. % (a), 2 hm. % (b), 3 hm. % (c), 5 hm. % (d), 10 hm. % (e);  
(f) EDS spektrum odpovídající místu označenému šipkou v obr. c, (eutectic phase – eutektická fáze) [23,37] 
 
Obr. 3.7 Úbytek hmotnosti slitiny Mg-1Ca během 3 měsíců  
po implantaci [23] (weight change – změna hmotnosti,  




Předchozí studie [23] ukazují možnost ovlivnění mechanických vlastností hořčíkových 
slitin způsobem zpracování a změnou obsahu přísadových prvků, v tomto případě obsahem 
Ca (obr. 3.8). Z tohoto obrázku je zřejmé, že mez kluzu, pevnost v tahu  
i prodloužení narůstají po aplikaci válcování a protlačování za tepla, zatímco s rostoucím 
obsahem Ca tyto mechanické vlastnosti klesají. Pokles mechanických vlastností s rostoucím 
množstvím Ca je spojen s tvorbou sekundární fáze Mg2Ca po hranicích primárních zrn slitin 




Na obr. 3.9 můžeme sledovat polarizační křivky slitin Mg-xCa v Kokubově roztoku.  
Podle tohoto testu se korozní potenciál Ecorr stává více negativním s rostoucím obsahem Ca  
a korozní proud Icorr přitom narůstá z 1,86 mA/cm
2
 (Mg-0,5Ca) na 0,895 mA/cm
2
 (Mg-10Ca). 
Z tohoto chování vyplývá vyšší korozní odolnost slitiny Mg-0,5Ca v porovnání s Mg-10Ca, 
což je důsledkem vyšší elektrochemické aktivity sekundární fáze Mg2Ca oproti α(Mg).  
Tento test dále dokázal vyšší množství vodíku uvolněného během koroze slitiny s 10 % Ca 
oproti ostatním slitinám. [37] 
 
 
Obr. 3.8 Mechanické vlastnosti Mg slitin v závislosti na způsobu zpracování a na obsahu Ca [23] 
(yield strength – mez kluzu, ultimate tensile strength – pevnost v tahu, elongation – prodloužení,  
strength – pevnost, as-cast – materiál v litém stavu, as-rolled – po válcování, as-extruded – po protlačování) 
Obr. 3.9 Polarizační křivky slitin Mg-xCa v Kokubově roztoku [37]  
(corrosion potential – korozní potenciál, current density – korozní proud) 
16 
 
3.2.2.  Víceprvkové slitiny na bázi Mg-Ca  
3.2.2.1.  Slitiny Mg-Zn-Ca 
 Předchozí studie dokázaly, že mechanické vlastnosti a biokompatibilita binárních slitin 
na bázi Mg-Ca lze řídit obsahem Ca, nicméně tyto vlastnosti nedosahují hodnot dostačujících 
pro jejich větší rozšíření v oblasti medicíny. V současné době je tedy úsilím nalézt další 
vhodný přísadový prvek (Al, Zn, Mn, Si, Zr, Y, Sc, RE…) a vytvořit tak slitinu na bázi Mg, 
která bude mít ještě lepší vlastnosti, požadované pro biomedicínské aplikace 
(biokompatibilita, biodegradabilita, mechanické vlastnosti, netoxicita). Vhodným řešením 
jsou slitiny na bázi Mg-Zn-Ca, které jsou považovány za plně biokompatibilní  
za předpokladu, že jejich degradace v živém organismu je nějakým způsobem řízená (obsah 
přísadových prvků, způsob výroby, popř. tepelné zpracování) [19,39].  
Slitina Mg-Zn-Ca po aplikaci do organického prostředí (SBF nebo živý organismus), 
s tímto prostředím reaguje a postupně se rozpouští. Po určitém čase se z materiálu do okolí 
začínají uvolňovat ionty Mg2+, Zn2+ a Ca2+, což má za následek zvýšení pH v okolí povrchu 
materiálu na hodnotu překračující 10. Při tomto procesu se na povrchu materiálu z prostředí 
usazuje vrstva fosforečnanu vápenatého obsahujícího hořčík. Předchozí studie dokázaly, že 
takto vzniklá korozní vrstva má za následek zpomalení korozního pochodu. Zároveň bylo 
zjištěno, že uvolněné ionty Mg2+, Zn2+ a Ca2+ by měly být pro organismus nezávadné a tedy 
tato slitina by měla být vhodná pro biomedicínské aplikace [40]. 
V mikrostruktuře slitin Mg-Zn-Ca lze očekávat kromě primární fáze α(Mg)  
i sekundární fáze Mg2Ca a Ca2Mg6Zn3. Při atomovém poměru Zn/Ca menším než 1,23  
je eutektická fáze složena ze všech tří fází (α + Mg2Ca + Ca2Mg6Zn3), je-li poměr větší než 
1,23, fáze Mg2Ca se zde nevyskytuje. Obr. 3.10 zobrazuje slitinu Mg-3Ca-2Zn v litém stavu, 
přičemž na obr. 3.10a je zobrazena dendritická struktura vzniklá odléváním,  
na obr. 3.10b je pak zvětšená oblast hranic zrn, skládající se ze sekundárních fází Mg2Ca   




  Na obr. 3.11 je porovnání mikrostruktury slitin Mg-Zn-Ca s různým obsahem Ca 
v litém stavu (obr. 3.11a,b) a po protlačování za tepla (obr. 3.11c,d). Z obrázků je zřejmé,  
že vyšší obsah Ca ve slitině má za následek zjemnění primárního zrna, zejména po aplikaci 
protlačování za tepla. Mechanismus zjemnění zrna u litých slitin je s největší 
Obr. 3.10 Mikrostruktura slitiny Mg-3Ca-2Zn v litém stavu (a) malé zvětšení, (b) velké zvětšení hranic zrn,  
(c) difrakční obrazec. [41] 
17 
 
pravděpodobností důsledkem zpomalení jejich růstu během ochlazování, u slitin  
po protlačování za tepla jde pravděpodobně o vliv Ca na dynamickou rekrystalizaci. 
Sekundární fáze mají v tomto případě sférický tvar a jsou distribuovány především uvnitř 
primárních zrn. Ve slitinách protlačovaných za tepla vykazují částice sekundárních fází velmi 




Podle některých předchozích 
studií [14,39,42], při rostoucím obsahu 
Ca, se v mikrostruktuře slitin  
Mg-Zn-Ca objevuje kromě primární 
fáze α(Mg) a sekundárních fází Mg2Ca 
a Ca2Mg6Zn3 i fáze Ca2Mg5Zn13.  
Tuto skutečnost dokazuje obr. 3.12,  
na kterém je difrakční obrazec slitiny 
Mg-4,0Zn-0,2Ca (a) v litém stavu  
a (b) po protlačování za tepla.  
Po protlačování za tepla jsou však 
částice sekundární fáze tak malé,  
že je není možno zkoumat pomocí 
rentgenové difrakční analýzy (XRD).  
 
Obr. 3.11 Mikrostruktura slitin Mg-1Zn-xCa v litém stavu a po protlačování za tepla: (a,c) x = 0,2 (b,d) x = 0,5 [42] 
Obr. 3.12 Difrakční obrazec slitiny Mg-4,0Zn-0,2Ca (a) v litém 
stavu a (b) po protlačování za tepla  [39], (relative intensity – 




Na obr. 3.13a jsou zobrazeny závislosti tahové napětí – deformace pro slitinu Mg-
4.0Zn-0.2Ca ve třech stavech: v litém stavu, po 30 dnech v SBF a po protlačování za tepla. 
Přísadové prvky i tepelně mechanické zpracování mají významný vliv na mechanické 
vlastnosti (v případě slitiny po tepelně mechanickém zpracování lze pozorovat výrazný nárůst 
pevnosti a tažnosti). Co se týká přísadových prvků, zinek má v těchto slitinách za následek 
zpevnění tuhého roztoku a vápník vede k zjemnění zrna během tuhnutí a tepelně-
mechanického zpracování. Obr. 3.13b zobrazuje závislosti tahové napětí – deformace tří slitin 
(Mg-1.0Zn, Mg-1.0Zn-0.2Ca a Mg-1.0Zn-0.5Ca) po protlačování za tepla. Z obrázku  
je zřejmý rozdíl v mechanických vlastnostech těchto slitin – s litina s nejvyšším množstvím 
vápníku (0,5 %) vykazuje sice nejnižší pevnost v tahu, ale zato největší tažnost. Toto chování 
je způsobeno vyšším obsahem Ca a tedy jemnějším zrnem oproti ostatním slitinám.  
Obecně je známo, že částice sekundárních fází v litých slitinách mají za následek blokování 
pohybu dislokací, z čehož může plynout vyšší pevnost, ale také mohou působit i jako 




Na obr. 3.13c je zobrazeno porovnání závislostí tahové napětí – deformace pro slitinu 
Mg-5Zn-0,3Ca ve dvou stavech – po protlačování a po intenzivní plastické deformaci 
(ECAP). Slitina  intenzivně plasticky deformovaná metodou ECAP vykazuje nižší mez 
pevnosti, ale zato vyšší tažnosti. Tyto rozdíly jsou pravděpodobně důsledkem kombinace 
zjemnění zrna a změn v mikrostruktuře po intenzivní plastické deformaci. [43] 
Obr. 3.13 Závislosti tahové napětí – deformace slitin: (a) Mg-4.0Zn-0.2Ca a (b) Mg-1.0Zn-xCa po protlačování za tepla, 
(c) Mg-5Zn-0,3Ca [39,42,43] (stress – napětí, strain – tažnost, as-cast – litý stav, after immersion – po imerzi, extruded 
– po protlačování, 4 passes – 4 průchody)  
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Jednou z možností zlepšení mechanických vlastností těchto slitin je precipitační 
vytvrzení, zajištěné vhodným obsahem vápníku (zjemnění zrna a tvorba sek. fáze Mg2Ca)  
a zinku (tvorba Ca2Mg6Zn3 a zjemnění precipitátů). Jak již bylo zmíněno, v mikrostruktuře 
ternárních slitin Mg-Zn-Ca, se vedle primární fáze α(Mg) vyskytuje i sekundární fáze Mg2Ca 
společně s fází Ca2Mg6Zn3. Na obr. 3.14a můžeme pozorovat rovnovážné fázové složení slitin 
Mg-2Ca-xZn v závislosti na teplotě, vypočtené pomocí softwaru FactSage. Výsledky tohoto 
výpočtu ukazují klesající množství fáze Mg2Ca v binárních slitinách Mg-Ca s rostoucí 
teplotou. Toto chování se však neprojevuje u ternárních slitin, kdy do určité teploty  
je množství této fáze přibližně konstantní (370°C pro Mg-2Ca-1Zn a 420°C pro Mg-2Ca-2Zn) 
a klesá až nad touto teplotou. Z tohoto zjištění vyplývá, že vytvrzování ternárních slitin  
do rovnovážného stavu při výše uvedených teplotách, má za následek vznik maximálního 
množství sekundární fáze Mg2Ca. Při dalším tepelném zpracování se již tedy nebude fáze 
Mg2Ca dále tvořit a ve slitině bude pozorován pouze vznik stabilnější fáze Ca2Mg6Zn3 
[44,45]. 
 
Obr. 3.14b zobrazuje průběh hodnot tvrdostí slitin Mg-2Ca-xZn, vytvrzovaných  
při 200°C, v závislosti na době vytvrzování. U slitiny Mg-2Ca je možné pozorovat mírný 
nárůst tvrdosti přibližně po 1 hod, výraznější nárůst je však vidět u slitin obsahujících Zn, 
konkrétně u slitiny s 1 hm. % Zn. Pokles tvrdosti slitiny se 2 hm. % Zn může být důsledkem 
překročení maximální rozpustnosti Zn v tuhém stavu v systému Mg-Ca, což odpovídá 
hodnotě přibližně 1,4 hm. %. Při zvýšeném obsahu Zn jeho část zůstává rozpuštěná v tuhém 
roztoku a/nebo se podílí na tvorbě sekundární fáze Ca2Mg6Zn3. V mikrostruktuře poté dochází 
k poklesu přesycení a tím i k poklesu hnací síly pro tvorbu nových precipitátů. Ve slitině 
s vyšším obsahem Zn je tedy potom nižší hustota a nižší podíl jemných precipitátů oproti 
slitině s nižším obsahem. [44] 
Na obr. 3.15a jsou zobrazeny polarizační křivky slitiny Mg-4Zn-0,2Ca ve stavu  





 a korozním potenciálem –1,906 V. Korozní potenciál slitiny  
Obr. 3.14 (a) Rovnovážné fázové složení slitin Mg-2Ca-xZn v závislosti na teplotě, (b) hodnoty tvrdosti slitin  
Mg-2Ca-xZn vytvrzené při 200°C. [44] (weight % phase – hm. % fáze, temperature – teplota, Vickers  
microhardeness – tvrdost dle Vickerse, time – čas) 
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Mg-4Zn-0,2Ca je přitom –1,677 V, tedy mnohem pozitivnější, z čehož plyne lepší korozní 
odolnost oproti  čistému Mg. Zlepšení korozní odolnosti je zejména důsledkem přítomnosti 
zinku, který dokáže zvýšit odolnost proti přenosu elektrického náboje a tím výrazně snížit 
korozní rychlost slitiny. Na obr. 3.15b je pak zobrazeno porovnání polarizačních křivek slitin 
Mg-2Ca-xZn (x = 0, 3 a 6) v 3,5% roztoku NaCl. Z tohoto obrázku je opět zřejmé,  
že rostoucí obsah Zn má pozitivní vliv na korozní odolnost slitin Mg-Zn-Ca.  
Na obr. 3.15c můžeme pozorovat vliv obsahu vápníku na korozní odolnost slitin Mg-Zn-Ca 
v Hankově roztoku. Na základě polarizačních křivek v tomto obrázku lze konstatovat,  
že ze slitin Mg-4Zn-xCa (x = 0 až 2) se jako nejvíce korozi odolná jeví slitina s 0,2 hm. % Ca. 
Je tomu tak díky 4 hm. % Zn, které mají za následek tvorbu precipitátů na bázi Mg-Zn. Tyto 
precipitáty snižují korozní odolnost důsledkem rozdílných elektrochemických vlastností 
v porovnání s α(Mg). Přidá-li se dále vápník (max. 0,5 hm. %), vzniknou ternární, jemné 
precipitáty, které nakonec korozní odolnost zvýší [14,40,46].  
Obr. 3.15d zobrazuje hmotnostní úbytek slitiny Mg-2Zn-3Ca v prostředí Hankova 
roztoku v závislosti na čase. Během prvních dvou dnů je vidět výrazný úbytek hmotnosti, poté 
však následuje stabilní fáze. Na základě testů cytotoxicity v předchozích studiích [14,40] 
se slitiny na bázi Mg-Zn-Ca jeví jako plně biokompatibilní a podle normy ISO 10993-5: 1999 





Obr. 3.15 Polarizační křivky (a) slitiny Mg-4Zn-0,2Ca v SBF, (b) slitiny Mg-xZn-2Ca v 3,5% roztoku NaCl, (c) slitiny Mg-
4Zn-xCa v Hankově roztoku. (d) hmotnostní úbytek slitiny Mg-2Zn-3Ca v Hankově roztoku v závislosti na čase. 
[14,40,41,46] (pure Mg – čistý hořčík, extruded alloy – slitina po protlačování, potential – korozní potenciál, current 
density – korozní proud, weight loss – hmotnostní úbytek, immersion time – doba imerze) 
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3.2.2.2.  Slitiny Mg-Al-Ca 
 Konvenční slitiny na bázi Mg-Al jsou většinou používány v kombinaci s přísadovými 
prvky Zn, Mn, nebo Si. Vychází se tedy např. ze slitiny AZ91 (Mg-9Al-1Zn), vykazující 
dobrou slévatelnost, mechanické vlastnosti a korozní odolnost. Předchozí studie ukázaly 
možnost zlepšení vlastností slitin na bázi Mg-Al přidáním některých kovů vzácných zemin, 
vzhledem k jejich ceně však nebyly tyto slitiny zařazeny mezi konvenční. Řešením by mohlo 
být přidání lehčího a levnějšího vápníku, což má mimo jiné za následek zjemnění 
mikrostruktury, nebo snížení oxidace během odlévání. U slitin obsahujících kombinaci 
přísadových prvků Al a Ca bylo rovněž pozorováno rapidní zlepšení korozní odolnosti 
[46,48,49]. 
Mikrostruktura těchto slitin v litém stavu je tvořena primární fází α(Mg)  
a sekundárními fázemi Al2Ca a Mg2Ca. V případě binární slitiny Mg-2Ca (obr. 3.16a)  
je sekundární fází, jak již bylo dříve zmíněno, pouze fáze Mg2Ca. Ve slitinách Mg-Al-Ca  
je hliník částečně rozpuštěn v matrici a částečně se podílí na tvorbě sekundární fáze Al2Ca  
(obr. 3.16b,c). Výskyt sekundárních fází závisí na poměru Ca/Al. Do hodnoty cca 0,8 jsou 
přítomny pouze částice Al2Ca; nad 0,8 jsou to částice Al2Ca a Mg2Ca [46,50]. 
Na obr. 3.17 můžeme sledovat zjemnění primárního zrna slitiny na bázi Mg-Al-Ca 
vlivem rostoucího obsahu Ca (0,5 až 2,0 hm. %). Kompletně diskontinuální sekundární fáze 
(obr. 3.17a) jsou s rostoucím obsahem Ca postupně nahrazovány sítí fází kontinuálních  
(obr. 3.17c). Z původních 7,4±2,2 obj. % narostl objem sekundárních fází na 21,4±4,2 obj. %. 
Ve slitinách s nízkým obsahem vápníku (0,5 až 1,0 hm. %) se vyskytuje sekundární fáze  
 (Mg17Al12), při vyšším obsahu (1,5 do 2,0 hm. %) je to pak tato fáze nahrazena fází 




Obr. 3.16 Mikrostruktura slitin na bázi Mg-xAl-2Ca v litém stavu: x = 0 (a), 3 (b) a 5 (c) hm. % Al [46] 
Obr. 3.17 Mikrostruktura slitin na bázi Mg-5Al-xCa v litém stavu: x = 0,5 (a), 1,5 (b) a 2 (c) hm. % Ca [48] 
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Obr. 3.18 Závislosti napětí – deformace slitin  
AXM4303 a AZ31 [51]  
 
Obr. 3.19 Polarizační křivky slitiny Mg-2Ca-xAl (x = 0, 3  
a 5) v 3,5% roztoku NaCl [46] (potential – korozní 
potenciál, current density – korozní proud) 
 
Obr. 3.18 zobrazuje závislosti 
napětí – deformace slitiny AXM4303 
(Mg-4Al-3Ca-0,3Mn) v tahu a v tlaku 
při pokojové teplotě (modrá barva)  
a při 150°C (červená barva).  
Pro porovnání je zde také zobrazena 
závislost napětí – deformace pro slitinu 
AZ31 (Mg-3Al-1Zn).   
Slitina AXM4303 při pokojové 
teplotě vykazuje nižší hodnotu meze 
kluzu v tlaku než v tahu. Toto chování 
je způsobeno plastickým přetvářením 
v místech označených šipkami (a, b). 
Při zvýšené teplotě (150°C) 
můžeme pozorovat výrazné zvýšení 
meze přetvoření, ale snížení meze 
pevnosti a meze kluzu oproti pokojové teplotě. Na základě tvaru křivky je možno si všimnout, 
že za této teploty (150°C) při namáhání tlakem dochází k procesu vytvrzování, při namáhání 
tahem však nikoliv. Toto chování je způsobeno jevem zvaným „yield anisotropy“, což je 
podíl tlakového a tahového napětí a s rostoucí teplotou narůstá jeho význam. Proces 
vytvrzování se u těchto slitin projevuje během zatěžování tlakem, kdy dochází ke vzniku 
deformačních dvojčat, zejména v nerekrystalizované oblasti ve struktuře slitiny a to i při 
pokojové teplotě. [51] 
Mechanické vlastnosti slitin na bázi Mg-Al-Ca obecně nevykazují příliš dobré 
mechanické vlastnosti při vyšších teplotách. Jejich hodnoty však narůstají s rostoucími obsahy 
Al a Ca a tedy i s rostoucími podíly sekundárních fází (Mg,Al)2Ca, které materiál precipitačně 
vytvrzují. [49]  
 Na obr. 3.19 jsou zobrazeny 
polarizační křivky slitin Mg-2Ca-xAl (x = 0, 
3 a 5) v 3,5% roztoku NaCl. Korozní 
potenciál v tomto případě vzrostl z –1,786 V 
(0 % Al) na –1,599 V (5 % Al). [46] 
Na základě těchto křivek lze říci,  
že vyšší obsah hliníku ve slitině má 
významný vliv na zvýšení její korozní 
odolnosti, přičemž jedním z možných 
vysvětlení tohoto zvýšení korozní odolnosti 
může být tvorba pasivní vrstvy na povrchu 




AXM4303 tlak  
AXM4303 tah (150°C) 





3.2.2.3.  Slitiny Mg-Al-Zn-Ca 
 V současnosti nejvíce rozšířenými hořčíkovými slitinami jsou slitiny na bázi Mg-Al-
Zn, které vykazují výbornou slévatelnost, korozní odolnost a mechanické vlastnosti  
při pokojové teplotě. Při nízké teplotě je pevnost těchto slitin dána zpevněním tuhého roztoku, 
zjemněním zrna a do určité míry i texturou. Za účelem zlepšení vlastností slitin  
Mg-Al-Zn je možno použít některé přísadové prvky, např. Ca, Sb, Si, Sr, nebo RE.  
Nejvíce pozitivních vlivů oproti ostatním prvkům má vápník, konkrétně je to jeho nízká cena, 
nízká měrná hmotnost a prevence proti vzplanutí a oxidaci slitiny během odlévání.  
Dalším pozitivním vlivem Ca je zjemnění struktury a tím zlepšení tvařitelnosti za studena 
(tvařitelnost za studena je u hořčíkových slitin zejména omezena nízkým počtem skluzových 
systémů v hexagonální mřížce). Nárůst pevnosti těchto slitin je pozorován již od 1 % obsahu 
Ca, vyšší obsah však má za následek zhoršení tvárnosti a tedy potřebu vyšší teploty  
při válcování za tepla [52,53,54].  
Vápník nemá v malém množství významnější vliv na mikrostrukturu těchto slitin  
a v tomto množství je většinou rozpuštěn v tuhém roztoku. Je-li však jeho obsah vyšší  
(nad 0,82 hm. %, což odpovídá maximální rozpustnosti Ca v Mg), jeho vliv na rozložení fází 
roste a dochází k tvorbě sekundární fáze (Mg,Al)2Ca po hranicích zrn. S rostoucím obsahem 
vápníku ve slitině AZ31 však nedochází nejen k nárůstu objemu sekundární fáze,  
ale i ke zjemnění původně globulárních primárních zrn a k jejich transformaci na dendritickou 
strukturu (obr. 3.20). Zjemnění zrna s rostoucím obsahem Ca dokazuje obr. 20b. 
Transformace primárních zrn je způsobena omezenou difuzivitou rozpuštěného vápníku, což 
má za následek vznik konstitučního přechlazení v difúzní vrstvě před postupujícím rozhraním 
tuhá látka/tavenina [55,56]. 
 
 
  Na obr. 3.21 je porovnání mikrostruktury konvenční slitiny AZ31 a slitiny  
AZ31-0,6%Ca. Bylo zjištěno, že oba materiály se skládají ze dvou fází, konkrétně jde  
o primární α(Mg) a sekundární Mg17Al12. Rozdíl mezi těmito materiály spočívá v sekundární 
fázi – ve slitině AZ31 se jedná o více či méně kulovité částice, ve slitině s 0,6 % Ca  
pak o nepravidelné tvary rozložené po hranicích zrn. Vzhledem k tomu, že ve slitině AZ31-
0,6%Ca (obr. 3.21b) je velmi malé množství vápníku, je jeho většina rozpuštěna v sekundární 
fázi Mg17Al12 a nedochází tedy k výraznějším změnám v mikrostruktuře. Předpokládá se však, 
že takto rozpuštěný vápník stabilizuje fázi Mg17Al12 při vyšších teplotách, z čehož plyne vyšší 
pevnost a creepová odolnost. [57] 




   
  Jak již bylo zmíněno, vyšší obsah vápníku má významný vliv na mikrostrukturu, 
z čehož zajisté plyne i ovlivnění mechanických vlastností. Na obr. 3.22a jsou zobrazeny 
průběhy hodnot některých mechanických vlastností slitiny AZ91-xCa v závislosti  
na množství Ca. Z tohoto obrázku je zřejmé, že do určitého množství Ca ve slitině (přibližně  
do 1 hm. %) mechanické vlastnosti důsledkem zjemnění zrna narůstají. Při zvyšování obsahu 
dochází k překročení maximální rozpustnosti Ca v Mg a ke tvorbě síťové sekundární fáze 




  Obr. 3.22b zobrazuje hmotnostní úbytek slitiny AZ91-xCa v závislosti na množství Ca 
v 5% roztoku NaCl. Je zřejmé, že přibližně do 2 hm. % Ca rychlost koroze klesá, od této 
hodnoty však rapidně narůstá. Toto je způsobeno již zmíněnými změnami v mikrostruktuře 
důsledkem obsahu vápníku. Na obr. 3.22c jsou pak zobrazeny polarizační křivky slitin 
AZ91D s různým množstvím Ca. Opět je zřejmé, že slitina se 2 hm. % Ca vykazuje nejlepší 
korozní odolnost (korozní potenciál této slitiny je nejméně negativní) a s rostoucím obsahem 
korozní odolnost klesá. [56] 
Obr. 3.21 Mikrostruktura slitiny (a) AZ31 a (b) AZ31-0,6%Ca v litém stavu [57] 
Obr. 3.22 Vlastnosti slitin AZ91-xCa v závislosti na obsahu Ca (a) mechanické vlastnosti, (b) denní hmotnostní úbytek 
materiálu v 5% NaCl, (c) polarizační křivky [56] (strenght – pevnost, Ca kontent – obsah vápníku, elongation – tažnost, 
grain size – velikost zrn, corrosion rate – rychlost koroze, potential – korozní potenciál) 
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3.2.2.4.  Slitiny Mg-Li-Ca  
 Slitiny na bázi Mg-Li, jako jsou např. LAE442 (4 % Li, 4 % Al, 2 % RE), Mg-8Li,  
Mg-8Li-3Al, Mg-8Li-1Y nebo Mg-8Li-3Al-1Ce se vyznačují vysokým aplikačním potenciálem 
v oblasti leteckého a automobilového průmyslu, v elektronice, ale rovněž jako biomateriály  
ve zdravotnickém průmyslu. Je tomu tak díky jejich nízké hustotě, vysoké specifické 
pevnosti, výborné tvařitelnosti, vysoké faradické kapacitě a zejména díky dobré 
biokompatibilitě. Přidání vápníku do těchto slitin má za následek zlepšení jejich vlastností, 
konkrétně se jedná o další snížení hustoty, zjemnění zrna, snížení oxidace a zvýšení pevnosti 
tvorbou intermetalických sloučenin Mg2Ca. Navíc částice CaO ve vrstvě MgO na povrchu 
materiálu tvoří bariéru inhibující difuzi kyslíku k materiálu. A přestože mechanismus koroze 
těchto slitin nebyl dosud úplně vysvětlen, bylo prokázáno, že vápník korozní napadení 
zpomaluje [58,59]. 
 Korozní odolnost slitin na bázi Mg-Li je ovlivněna několika faktory, zahrnujícími 
přísadové prvky (zejména Li), mikrostrukturu, vlastnosti pasivního oxidického filmu, 
korozních produktů a korozního prostředí. V předchozích studiích [60,61] bylo zjištěno,  
že ve vnějším prostředí se oxidický film skládá z několika vrstev – Mg(OH)2, Li2O, MgO, 
LiOH, Mg a Li. Oxid lithný je v tomto případě obohacen na vnější vrstvě oxidu, což vede  
ke snížení korozní odolnosti těchto slitin oproti čistému hořčíku. Jiné studie [62,63] dokázaly, 
že přidáním vápníku dochází ke snížení oxidace slitin Mg-Li-Ca na vzduchu při teplotě 300°C 
a že k oxidaci přednostně dochází na primární fázi. Dále byla dokázána nižší hodnota pH  
a lepší korozní odolnost těchto slitin v Hankově roztoku v porovnání se slitinami  
Mg-Ca [59]. 
 Mikrostruktura slitin Mg-Li-Ca je tvořena třemi fázemi:  (Mg),  (tuhý roztok  
Mg v Li) a intermetalickou fází Mg2Ca (nebo Li2Ca), rozloženou po hranicích zrn (obr. 3.23). 
Přítomnost fází , , popř.  +  závisí na nominálním množství Li ve slitině, kdy při větším 
množství Li převládá fáze  a naopak. Další významný vliv na mikrostrukturu těchto slitin má 
vápník – příkladem může být slitina Mg-12Li-xCa (x = 0 až 15, obr. 3.24), která je,  
na rozdíl od slitiny na obr. 3.23, tvořena dendritickou strukturou s mezidendritickými 




Obr. 3.23 Mikrostruktura slitiny Mg-9,29Li-0,88Ca (a) v litém stavu, (b) po protlačování. [59] 
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 V mikrostruktuře slitiny Mg-12Li-xCa (x = 0 až 15) na obr. 3.24 můžeme pozorovat 
nárůst relativního množství lamelární eutektické fáze se zvyšujícím se množstvím Ca  
(dle obrazové analýzy je to přibližně 18, 46 a 65 % pro 5, 10 a 15 hm. % Ca). [58] 
 
 
  V případě slitin Mg-Li-Ca je tedy sekundární fází Mg2Ca, tvořící se snadněji  
než Li2Ca a to zejména z důvodu vyššího obsahu vápníku, který má vyšší negativní entalpii  
pro tvorbu sloučeniny s hořčíkem (Mg2Ca) než s lithiem (Li2Ca). Přítomnost sekundární fáze 
Mg2Ca, rozložené po hranicích zrn, dokazuje EDS spektrum na obr. 3.25a. Na obr. 3.25b  
je pak zobrazena mikrostruktura téže slitiny po protlačování. Na tomto obrázku je zřejmé 
„rozbití“ sekundární fáze Mg2Ca a její homogennější rozložení mezi fázemi  a . [59] 
 
 
 Porovnání mechanických vlastností slitiny Mg-Li-Ca v litém stavu a po protlačování 
lze sledovat na obr. 3.26. Obr. 3.26a ukazuje závislost tahové napětí – deformace pro slitinu  
Mg-9,29Li-0,88Ca. Z této závislosti je zřejmé, že ve stavu po protlačování tato slitina 
vykazuje vyšší pevnost a mnohem větší tažnost. Na obr. 3.26b je zobrazeno porovnání hodnot 
mezí pevnosti v tahu (UTS), mezí kluzu (YS) a tažnosti (EL) této slitiny v obou zmíněných 
Obr. 3.25 Mikrostruktura slitiny Mg-9,29Li-0,88Ca (a) v litém stavu + EDS spektrum, dokazující rozložení sekundární  
fáze Mg2Ca po hranicích zrn, (b) po protlačování. [59] 
Obr. 3.24 Mikrostruktura slitiny Mg-12i-xCa: x = 0 (a), 5 (b), 10 (c) a 15 (d) hm. % Ca. [58] 
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Obr. 3.27 Polarizační křivky slitiny Mg-9,29Li-0,88Ca 
v Hankově roztoku [59] (as-cast – litý stav, as-extruded – 
po protlačování, potential – korozní potenciál, current 
density – korozní proud) 
 
stavech. Nárůst mechanických vlastností po protlačování je důsledkem zjemnění zrna a tím 
zvýšení objemu hranic zrn, která brání pohybu dislokací a dále nárůstem objemového 
množství sekundární fáze Mg2Ca (v tomto případě z 5,54 % na 6,29 %). Můžeme konstatovat, 
že vápník (protože tvoří zpevňující sekundární fázi) má pozitivní vliv na mechanické 
vlastnosti slitin Mg-Li-Ca a že díky ostatním vlastnostem jsou tedy tyto slitiny potenciálně 




Na obr. 3.27 je zobrazeno porovnání 
polarizačních křivek slitiny Mg-9,29Li-0,88Ca 
v litém stavu a ve stavu po protlačování.  
Podle imerzního testu (Hankův roztok,  
430 min) materiál ve stavu po protlačování 
vykazuje výrazně vyšší korozní odolnost 
oproti materiálu ve stavu litém. Hmotnostní 
úbytky byly v tomto případě stanoveny  
na 1,268 mg/cm
2/den pro litý stav a 0,248 
mg/cm
2/den pro stav po protlačování.  
Přitom korozní potenciál z původních  
-1,65 V (litý stav) vzrostl na hodnotu -1,58 V  
(po protlačování). Materiál v litém stavu 
vykazuje nižší korozní odolnost zejména 
důsledkem vzniku galvanických článků mezi primárními fázemi (α a β) a sekundární fází 
(Mg2Ca), kdy sekundární fáze má výrazně vyšší korozní potenciál. Po protlačování u těchto 
slitin dochází ke zjemnění zrna, rozptýlení sekundární fáze a tím k redukci velikosti korozních 
článků a zpomalení korozního pochodu. [59] 
Obr. 3.26 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-9,29Li-0,88Ca (a) závislost napětí – deformace, (b) porovnání hodnot  
meze pevnosti, meze kluzu a tažnosti. (stress – napětí, strain – prodloužení, as cast – litý stav, as extruded –  
po protlačování, UTS – mez penosti v tahu, YS – mez kluzu, elongation to failure (EL) – tažnost [59] 
28 
 
4. EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST 
 
4.1. Návrh a výroba základního materiálu 
 
Na základě literární rešerše byla jako základní materiál navržena hořčíková slitina 
s chemickým složením 2,5 – 3,5 hm. % Zn a 1,5 – 2,5 hm. % Ca (ozn. Mg-3Zn-2Ca).  
Zinek má v této slitině za následek zpevnění tuhého roztoku a při obsahu 1-3 hm. % zvýšení 
korozní odolnosti. Důsledkem přidání vápníku je zjemnění zrna (z čehož plyne zlepšení 
tvařitelnosti) a tvorba zpevňující sekundární fáze Mg2Ca. Zinek společně s vápníkem  
(a hořčíkem) mohou v některých případech tvořit ternární sekundární fázi Ca2Mg6Zn3, popř. 
Ca2Mg5Zn13.  
Hořčíkové slitiny je možné vyrábět několika způsoby: gravitační lití, tlakové lití, 
squeeze casting, thixocasting, popř. rheocasting. Pro tuto práci byla vybrána nejjednodušší  
a nejdostupnější metoda – gravitační lití do pískové formy. Lití bylo provedeno ve slévárně 
VPCH-Kovohutě, s.r.o. v Čelákovicích. 
 
4.2. Metodika a použité experimentální zařízení 
 
Vzorky pro metalografické hodnocení byly připraveny standardním způsobem – 
broušením a leštěním pomocí diamantových past. Hodnocení mikrostruktury základního a 
experimentálního materiálu bylo provedeno pomocí světelného mikroskopu Olympus GX71, 
vybaveného kamerou Olympus DP71. Podrobnější hodnocení mikrostruktury a lokální 
analýza chemického složení byly provedeny pomocí rastrovacího elektronového mikroskopu 
Philips XL-30 s EDS detektorem EDAX. 
Základní mechanické vlastnosti byly zkoušeny na přístroji Zwick Z250 podle normy 
ČSN EN ISO 6892-1 [tah].  
Tepelné zpracování základního materiálu bylo provedeno v odporové peci  
na Ústavu materiálových věd a inženýrství VUT v Brně 
Standardní strukturní a fázová analýza byla provedena pomocí rentgenové práškové 
difrakce na přístroji SmartLab od firmy Rigaku s Bragg-Brentanovým uspořádáním na odraz 
s geometrií /. Bylo použito rentgenky s charakteristickým CuK1,2 zářením s -filtrem 
v primárním svazku a lineárně pozičně citlivým detektorem D-Tex. Pro fokusaci 
rentgenového svazku byly použity Sollerovy clony (5°), maska (10 mm), divergenční clona 
(2/3°) a rozptylové clony (11 a 12 mm).  
Prášková difrakce byla měřena v rozsahu úhlů 25-120° s velikostí kroku 0,02°  
a rychlostí 0.1° za sekundu. Se změnou úhlu dochází k difrakci materiálu 
na krystalografických difrakčních rovinách, které se projevují nárůstem intenzity záření 
dopadajícího na detektor. Z celého rozsahu úhlů je získán difraktogram, udávající obraz 
struktury materiálu. K vyhodnocení experimentu (kvalitativní fázové analýzy) byl použit 
program HighScore Plus od firmy PANAnalytical a databáze JCPDS PDF-4 od firmy NIST. 
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4.3. Struktura a mechanické vlastnosti základního materiálu 
 
  Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca je zobrazena na obr. 4.1 a 4.2. Na těchto snímcích 
lze pozorovat výskyt sekundárních fází, rozložených po hranicích zrn, přičemž průměrná 
velikost zrn se pohybuje okolo 50 m. Na obr. 4.3 je pak zobrazena mikrostruktura této 
slitiny s viditelnými slévárenskými vadami. Konkrétně se jedná o mikrostaženiny (a)  
a bublinu (b). Obr. 4.4 a 4.5 zobrazují mikrostrukturu této slitiny, získanou pomocí 
rastrovacího elektronového mikroskopu s různým zvětšením. Dle těchto snímků je zřejmé,  
že v mikrostruktuře slitiny Mg-3Zn-2Ca se kromě tuhého roztoku  (Mg) vyskytují i dvě 
sekundární fáze (světlá a tmavá místa).  Na obr. 4.5 jsou vyznačena místa, kde byla prováděna 
lokální chemická analýza (viz. tab. 4.1). V této tabulce jsou rovněž uvedeny výsledky plošné 
















Obr. 4.2 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca, litý stav, SM 
 










Obr. 4.4 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca, litý stav, SEM 
Obr. 4.5 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca, litý stav, SEM, na obr. jsou vyznačena místa chemické analýzy 
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  at. %  
Plošná 1  95,0 2,3 2,7  97,5 1,5 1,0 
Plošná 2  95,2 2,2 2,6  97,5 1,3 1,1 
Plošná 3  95,3 2,1 2,7  97,7 1,3 1,0 
Plošná - průměr  95,2 2,2 2,7  97,6 1,4 1,0 
Bodová - místo 1  69,9 25,2 4,9  80,4 17,6 2,1 
Bodová - místo 2  62,5 31,6 6,0  74,5 22,9 2,6 
Bodová - místo 3  77,6 17,7 4,6  86,2 11,9 1,9 
Plošná - místo 4  64,1 10,6 25,3  80,2 8,0 11,8 
Plošná - místo 5  60,1 11,1 28,9  77,5 8,7 13,9 





Na obr. 4.6 jsou zobrazeny závislosti smluvního napětí na poměrné deformaci pro dva 
vzorky slitiny Mg-3Zn-2Ca v litém stavu. Na obr. 4.7 jsou pak zobrazeny závislosti tlakového 
napětí na deformaci pro stejnou slitinu. Z těchto záznamů je zřejmé, že závislosti tahového  
a tlakového napětí na deformaci nebyly nijak výrazně ovlivněny přítomností vad 
v mikrostruktuře slitiny. V tab. 4.2 a 4.3 jsou uvedeny základní mechanické vlastnosti slitiny 
















































Obr. 4.6 Smluvní tahový diagram pro slitinu Mg-3Zn-2Ca v litém stavu 
Obr. 4.7 Závislost tlakového napětí na deformaci pro slitinu Mg-3Zn-2Ca v litém stavu 
Litý stav bez vad 
Litý stav s vadami 
Litý stav bez vad 










Podle RTG spektra, zobrazeného na obr. 4.8, se v mikrostruktuře slitiny Mg-3Zn-2Ca 
v litém stavu vyskytují dvě základní fáze: tuhý roztok  (Mg) a sekundární fáze Mg2Ca.  
Podíl těchto fází je 97 hm. % (Mg) a 3 hm. % (Mg2Ca). Vzorky byly měřeny metodou 
práškové difrakce, přičemž bylo předpokládáno, že polykrystalický materiál má v ploše 




Vzorek E [GPa] Rp0,2 [MPa] Rm [MPa] A [%] 
Litý stav bez vad 36,5 86 102 0,4 
Litý stav s vadami 38,2 82 98 0,4 
Vzorek y [MPa] u [MPa] eB [%] B [%] 
Litý stav bez vad 92 267 14,0 23,8 
Litý stav s vadami 85 264 12,2 18,0 
Tab. 4.2 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca získané zkouškou tahem 
 
Tab. 4.3 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca získané zkouškou tlakem 
 
Obr. 4.8 RTG spektrum experimentálního materiálu Mg-3Zn-2Ca v litém stavu 
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4.4. Tepelné zpracování základního materiálu 
 
  Na základě předchozích studií [193,194,196] bylo pro slitinu Mg-3Zn-2Ca navrženo 
několik postupů tepelného zpracování (viz. tab. 4.4), kde bylo cílem úplné nebo částečné 
rozpuštění sekundárních fází a snížení heterogenity mikrostruktury. První postup tepelného 
zpracování, v tab. 4.4 označený A, vychází z návrhu v literatuře [193]. Postup označený B  
je stejný, liší se pouze v délce prvního stupně (předehřevu). V postupu C byl první stupeň 
úplně vynechán. Všechny tři postupy byly provedeny s různou délkou výdrže na teplotě 
450°C (druhý stupeň tepelného zpracování). 
Základní materiál byl tedy nejprve tepelně zpracován podle postupu, vycházejícího  
z návrhu v literatuře [193]: 300°C/48 hod + 450°C/96 hod/voda, výsledná mikrostruktura  
je zobrazena na obr. 4.9. Na obr. 4.10 je pak vidět mikrostruktura stejné slitiny po stejném 
tepelném zpracování, avšak s vypuštěním prvního stupně (předehřevu). Výsledky obou 
postupů nevykazují žádné velké rozdíly (v obou případech jsou částice sekundárních fází 
téměř shodně zglobulizovány), první stupeň tepelného zpracování je tedy možné přeskočit. 
V dalších krocích bylo prováděno tepelné zpracování při kratší době výdrže na teplotě 450°C, 
konkrétně se jednalo o 3 hod (obr. 4.11), 12 hod (obr. 4.12) a 24 hod (obr. 4.13 a 4.14).  
Zde je viditelný vliv výdrže na této teplotě, kdy již po 12 hodinách dochází k částečné 
globulizaci částic sekundárních fází a po 24 hod je výsledek srovnatelný s původními 96 hod. 
Na obr. 4.14 jsou vyznačena místa, kde byla prováděna lokální chemická analýza, výsledky 
této analýzy jsou uvedeny v tab. 4.5. 
 
Postup Označení vzorků Tepelné zpracování 
litý stav F - 
A 
A1 300°C/48 hod/ + 0/voda 
A2 300°C/48 hod/ + 450°C/24 hod/voda 
A3 300°C/48 hod/ + 450°C/48 hod/voda 
A4 300°C/48 hod/ + 450°C/96 hod/voda 
B 
B1 300°C/24 hod/ + 450°C/24 hod/voda 
B2 300°C/24 hod/ + 450°C/48 hod/voda 
B3 300°C/24 hod/ + 450°C/96 hod/voda 
C 
C1 0 + 450°C/3 hod/voda 
C2 0 + 450°C/6 hod/voda 
C3 0 + 450°C/12 hod/voda 
C4 0 + 450°C/24 hod/voda 
C5 0 + 450°C/48 hod/voda 
C6 0 + 450°C/96 hod/voda 
 










Obr. 4.9 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca, po TZ: 300°/48 hod + 450°C/96 hod/voda (vz. A4), SM 











Obr. 4.11 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca, po TZ: 0 + 450°C/3 hod/voda (vz. C1), SM 











Obr. 4.13 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca po TZ: 0 + 450°C/24 hod/voda (vz. C4), SEM 
 
Obr. 4.14 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca po TZ: 0 + 450°C/24 hod/voda (vz. C4), SEM,  









  at. %  
Bodová - místo 1 56,6 38,0 5,4  69,3 28,2 2,5 
Bodová - místo 2 61,5 33,5 5,0  73,5 24,3 2,2 
Bodová - místo 3 57,0 37,7 5,3  69,7 28,0 2,4 
Plošná - místo 4 66,2 9,0 24,8  81,8 6,8 11,4 
Plošná - místo 5 72,2 6,3 21,5  85,9 4,6 9,5 
Plošná - místo 6 70,4 8,0 21,6  84,5 5,8 9,6 
 
 
Na obr. 4.15 a 4.16 je zobrazena mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca tepelně 
zpracovaná podle již zmíněného postupu, vycházejícího z návrhu v literatuře [193],  
ale s poloviční dobou výdrže v prvním stupni ohřevu (300°C/24 hod/ + 450°C/24 hod/voda). 
Na obr. 4.16 jsou vyznačena místa, kde byla prováděna lokální chemická analýza. Výsledky 
této analýzy jsou uvedeny v tab. 4.6. Jak je opět vidět, první stupeň tepelného zpracování 
nemá významný vliv na výslednou strukturu. Na základě těchto výsledků byl jako optimální 
postup tepelného zpracování vybrán jednostupňový postup C4 (450°C/24 hod/voda), který je 




Tab. 4.5 Chemická analýza slitiny Mg-3Zn-2Ca po tepelném zpracování – vzorek C4 
 













  at. %  
Bodová - místo 1 65,9 25,7 8,5  77,9 18,4 3,7 
Bodová - místo 2 58,8 36,4 4,9  71,1 26,7 2,2 
Bodová - místo 3 57,2 37,3 5,4  69,9 27,7 2,5 
Plošná - místo 4 55,1 11,8 33,1  73,9 9,6 16,5 
Plošná - místo 5 57,5 13,4 29,1  75,2 10,6 14,2 






Obr. 4.16 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca po TZ: 300°C/24 hod + 450°C/24 hod/voda (vz. B1), SEM,  
na obr. jsou vyznačena místa chemické analýzy 




Obr. 4.17 zobrazuje závislosti smluvního tahového napětí na poměrné deformaci  
pro dva vzorky slitiny Mg-3Zn-2Ca po tepelném zpracování v porovnání s litým stavem.  
Vliv slévárenských vad je v tomto případě výrazný: tepelně zpracovaný materiál bez vad 
vykazuje téměř 4x větší tažnost a více než 2x vyšší mez pevnosti než materiál s vadami.  
Na obr 4.18 jsou pak zobrazeny závislosti tlakového napětí na deformaci pro stejnou slitinu. 
Vliv slévárenských vad je opět viditelný: materiál po tepelném zpracování bez vad dosahuje 
přibližně o 30% vyšší hodnotu deformace a o 15% vyšší mez pevnosti. Základní mechanické 

















































Obr. 4.18 Závislost tlakového napětí na deformaci Mg-3Zn-2Ca v litém stavu a po tepelném zpracování 
Obr. 4.17 Smluvní tahový diagram pro slitinu Mg-3Zn-2Ca v litém stavu a po tepelném zpracování 
Litý stav bez vad 
Litý stav s vadami 
Po TZ bez vad 
Po TZ s vadami 
 
Litý stav bez vad 
Litý stav s vadami 
Po TZ bez vad 





Vzorek E [GPa] Rp0,2 [MPa] Rm [MPa] A [%] 
Litý stav bez vad 36,5 86 102 0,4 
Litý stav s vadami 38,2 82 98 0,4 
Po TZ bez vad 39,8 67 124 2,3 
Po TZ s vadami 28,7 56 56 0,6 
 
 
Vzorek y [MPa] u [MPa] eB [%] B [%] 
Litý stav bez vad 92 267 14,0 23,8 
Litý stav s vadami 85 264 12,2 18,0 
Po TZ bez vad 86 297 14,3 26,8 
Po TZ s vadami 81 257 11,4 21,3 
 
Obr. 4.19 zobrazuje RTG spektrum slitiny Mg-3Zn-2Ca po tepelném zpracování 
v porovnání s litým stavem. Z tohoto spektra je zřejmý výskyt svou základních fází:  
tuhý roztok  (Mg) a sekundární fáze Mg2Ca. Podíl těchto fází pro různé stavy základního 
materiálu jsou uvedeny v tab. 4.9. Podle této tabulky došlo v důsledku tepelného zpracování 
k nárůstu podílu sekundární fáze Mg2Ca a to zejména v případě vzorku C1, který byl 




Vzorek Mg Mg2Ca 
litý stav 97 3 
B1 96 4 
C4 92 8 
  
Tab. 4.7 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca získané zkouškou tahem 
 
Tab. 4.8 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca získané zkouškou tlakem 
 
Litý stav 
Po TZ (vz. B1) 
Po TZ (vz. C1) 
Mg 
Mg2Ca 
Obr. 4.19 RTG spektrum experimentálního materiálu Mg-3Zn-2Ca po tepelném zpracování v porovnání s litým stavem 




4.5. Příprava experimentálního materiálu 
4.5.1. Metoda squeeze casting 
 
Příprava experimentálního materiálu metodou squeeze casting byla provedena  
na hydraulickém univerzálním trhacím stroji Heckert EU40 na Ústavu materiálových věd  
a inženýrství VUT v Brně. Vzorky slitiny Mg-3Zn-2Ca ve tvaru válečků o průměru 40 mm 
byly v ochranném obalu roztaveny při teplotě 650°C s výdrží 30 min a poté byly stlačeny 
v kovové formě tlakem 150 MPa po dobu tuhnutí a chladnutí (5 min). Na obr. 4.20 a 4.21  
je zobrazena mikrostruktura takto připraveného experimentálního materiálu Na těchto 
snímcích je stále viditelné síťoví sekundárních fází, vyskytujících se po hranicích zrn. 






















Obr. 4.20 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca připravené metodou squeeze casting, SM 




Výrazný rozdíl v mikrostruktuře lze pozorovat u stejného materiálu na obr. 4.22  
a 4.23, který byl navíc tepelně zpracován (450°C/24 hod/voda). Zde je zřejmé narušení 





Obr. 4.22 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca připravené metodou squeeze casting, 
po tepelném zpracování, SM 
Obr. 4.23 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca připravené metodou squeeze casting, 




Pro slitinu Mg-3Zn-2Ca, připravovanou metodou squeeze casting, byla provedena 
zkouška tahem a tlakem. Výsledky těchto zkoušek jsou zobrazeny na obr. 4.24 a 4.25.  
V tab. 4.10 a 4.11 jsou pak uvedeny základní mechanické vlastnosti, získané těmito 
zkouškami. Jak je vidět na obr. 4.24, tepelné zpracování mělo výrazný vliv na průběh tahové 
zkoušky, mez pevnosti se zvýšila přibližně o 20 % a tažnost více než o 3 %. Co se týká 
zkoušky tlakem, ta tepelným zpracováním tolik ovlivněna nebyla, v tomto případě  




















































Obr. 4.24 Smluvní tahový diagram pro slitinu Mg-3Zn-2Ca připravenou metodou squeeze casting 
Obr. 4.25 Závislost tlakového napětí na deformaci Mg-3Zn-2Ca připravenou metodou squeeze casting 
 
Squeeze casting 
Squeeze casting + TZ 
Squeeze casting 









Vzorek y [MPa] u [MPa] eB [%] B [%] 
Squeeze casting 78 255 15,9 28,8 
Squeeze casting + TZ 79 264 16,2 39,8 
 
  
Vzorek E [GPa] Rp0,2 [MPa] Rm [MPa] A [%] 
Squeeze casting 42 52 109 1,6 
Squeeze casting + TZ 42 58 128 4,8 
Tab. 4.10 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca získané zkouškou tahem 
 






Válcování základního materiálu bylo provedeno na přístroji Rolling-mill DUO 200  
na Ústavu problematiky v materiálových vědách v Kijevě (Ukrajina) podle schématu  
na obr. 4.26. Pro válcování byly použity 4 vzorky slitiny Mg-3Zn-2Ca, z toho 3 v litém stavu   
a 1 ve stavu po tepelném zpracování (450°C/24 hod/voda, vzorek C4). Jednotlivé vzorky byly 
válcovány z různé teploty, s různou délkou předehřevu před samotným válcováním (viz. tab. 








Na vzorcích v litém stavu (obr. 4.27a,b,c) jsou viditelné velké trhliny v důsledku 
křehkosti materiálu, zejména se jedná o vzorky a a b, u kterých došlo k úplnému rozlomení, 
nejlepší výsledek je pozorován u vzorku c, válcovaného z nejvyšší teploty (450°C).  
Jak je vidět na obr. 4.25d, u vzorku po tepelném zpracování došlo k výrazné ztrátě spojitosti 




Vzorek Teplota Výdrž na teplotě 
Litý stav 1 400°C 1 hod 
Litý stav 2 420°C 1,5 hod 
Litý stav 3 450°C 2 hod 
Po tepelném zpracování 450°C 2 hod 
Tab. 4.12 Podmínky válcování jednotlivých vzorků 
 
Obr. 4.26 Schéma válcování: 1 – válcovaný materiál, 2 - válce 
 
Obr. 4.27 Slitina Mg-3Zn-2Ca po válcování: v litém stavu, předehřev (a) 400°C, (b) 420°C a (c) 450°C a po tepelném 
zpracování, předehřev 450°C (d) 
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Dle mikrostruktury na snímcích 4.28 a 4.29 je zřejmé, že v důsledku válcování došlo 
k výraznému rozvoji trhlin zejména po hranicích zrn a to jak u materiálu v litém stavu,  
tak i po tepelném zpracování.   
 




Obr. 4.28 Slitina Mg-3Zn-2Ca v litém stavu po válcování, SM 
Obr. 4.29 Slitina Mg-3Zn-2Ca po tepelném zpracování a válcování, SM 
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4.5.3. Metoda ECAP 
 
Příprava experimentálního materiálu metodou ECAP byla provedena na tvářecím 
stroji typu NMT 3000 (obr. 4.30). Podmínky při protlačování: teplota nástroje: 350°C, 
rychlost lisování: 4 mm/s, protitlak: 0, 3, 5 a 10 bar, průřez vzorků: 20x20 mm, deformační 
síla: 3 MN.  
      
 
Pro metodu ECAP byly vybrány tři vzorky slitiny Mg-3Zn-2Ca v litém stavu a jeden 
vzorek po tepelném zpracování (obr. 4.31). Jednotlivé vzorky byly protlačovány s různou 
velikostí protitlaku. Na základě výsledků, dosažených při aplikaci tohoto procesu, je zřejmé, 
že velikost protitlaku má zásadní vliv jednak na výsledný tvar vzorku, ale také na jeho kvalitu. 
Na vzorek (a) byl aplikován příliš velký protitlak (10 bar), což zapříčinilo jeho uvíznutí 
v zařízení a bylo nutné násilné vyjmutí (viz. obr. 4.31a). Vzorek (b) byl protlačován bez 
protitlaku, to mělo za následek zakulacení čela a vznik výrazných trhlin v levé horní části. 
Lepších výsledků bylo dosaženo aplikací protitlaku o velikosti 5 bar (c), popř. 3 bar (d).  
Velikostí přídavného protitlaku je viditelně ovlivněna pouze levá strana vzorků (viz. 
obr. 4.31), tedy ta část, která kanálem prochází jako první. K tomuto jevu dochází během 
postupného zatlačování vzorku do úhlového kanálu, kdy vzniká třecí odpor a tím vzorek sám 
sobě určitý protitlak vytváří. Pravá strana vzorků (na rozdíl od strany levé) tedy vždy prochází 
kanálem s určitým protitlakem. Jak je dále vidět na tomto obrázku, na pravé straně vzorků 
jsou v důsledku průchodu kanálem viditelné stopy po intenzivním plastickém tváření.  
Je zřejmé, že u tohoto procesu nedochází ke vzniku tak výrazných trhlin jako u válcování.  
Je tomu tak z důvodu nižšího počtu stupňů volnosti (stupně volnosti u válcování – ve směru 
pohybu materiálu a do stran, u ECAPu – bez protitlaku pouze částečně dopředu).  
Pro hodnocení mikrostruktury materiálu připravovaného touto metodou byly vybrány vzorky 
c a d. 
 
Obr. 4.30 (a) Tvářecí přístroj typu NMT 3000, (b) vnitřek stroje: 1 – protlačovací trn, 2 – vstupní otvor kanálu, 







Obr. 4.31 Vzorky slitiny Mg-3Zn-2Ca připravené metodou ECAP 
(a)  Litý stav, protitlak: 10 bar 
(b)  Litý stav, protitlak: 0 bar 
(c)  Litý stav, protitlak: 5 bar 
(d)  Po tepelném zpracování,  
       protitlak: 3 bar 
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Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca v litém stavu po aplikaci metody ECAP  
(vzorek c) je zobrazena na obr. 4.32 až 4.35. Obr. 4.32 a 4.33 zobrazují mikrostrukturu  
ve směru kolmém na směr protlačování. Na těchto snímcích lze pozorovat výrazné zjemnění 
zrna oproti litému stavu (na průměrnou hodnotu okolo 20 m) a částečné narušení síťové 
struktury sekundárních fází v důsledku intenzivní plastické deformace. Ve směru 
rovnoběžném se směrem protlačování (obr. 4.34 a 4.35) je navíc vidět výrazná textura, 





Obr. 4.32 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca v litém stavu (vzorek c), připraveno metodou ECAP, příčný řez, SM 










Obr. 4.34 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca v litém stavu (vzorek c), připraveno metodou ECAP, podélný řez, SM 
 





Tepelně zpracovaná slitina Mg-3Zn-2Ca (450°C/24 hod/voda) byla následně 
připravována metodou ECAP (vzorek d). Mikrostruktura takto připravené slitiny je zobrazena 
na obr. 4.36 až 4.39, kde v důsledku tepelného zpracování lze pozorovat narušení síťové 
struktury sekundárních fází a částečnou globulizaci jejích částic. Na obr. 4.36 a 4.37 je 
zobrazena mikrostruktura ve směru kolmém na směr protlačování a na obr. 4.38 a 4.39 ve 
směru rovnoběžném se směrem protlačování. Na posledních dvou snímcích je vidět textura, 







Obr. 4.36 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca po TZ (vzorek d), připraveno metodou ECAP, příčný řez, SM 
 
 














Obr. 4.38 Mikrostruktura slitiny Mg-3Zn-2Ca po TZ (vzorek d), připraveno metodou ECAP, podélný řez, SM 
 
 





Na obr. 4.40 je zobrazena závislost smluvního napětí na poměrné deformaci  
pro slitinu Mg-3Zn-2Ca po tepelném zpracování, připravenou metodou ECAP. U ostatních 
vzorků (v litém stavu i po TZ) byly na lomových plochách pozorovány viditelné slévárenské 
vady typu oxidických plen. Přitom standardní slévárenské vady, jako např. staženiny nebo 
bubliny, pozorovány nebyly. Předpokládá se tedy, že tepelné zpracování nemá výrazný vliv  
na mechanické vlastnosti této slitiny. Obr. 41 zobrazuje průběh tlakového napětí v závislosti 
na deformaci. Dle tohoto záznamu opět nemá tepelné zpracování výrazný vliv na mechanické 
vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca. V tab. 4.13 a 4.14 jsou uvedeny základní mechanické 















































Obr. 4.40 Smluvní tahový diagram pro slitinu Mg-3Zn-2Ca připravenou metodou ECAP 
Obr. 4.41 Závislost tlakového napětí na deformaci Mg-3Zn-2Ca připravenou metodou ECAP 
ECAP, litý stav 








Vzorek y [MPa] u [MPa] eB [%] B [%] 
ECAP, litý stav 125 329 10 8,4 
ECAP + TZ 133 329 9,1 7,9 
 
 
Vzorek E [GPa] Rp0,2 [MPa] Rm [MPa] A [%] 
ECAP + TZ 40,5 180 218 2,4 
Tab. 4.13 Mechanické vlastnosti slitiny Mg-3Zn-2Ca získané zkouškou tahem 
 




5. DISKUZE VÝSLEDKŮ 
 
V této práci byla hodnocena mikrostruktura a mechanické vlastnosti slitiny  
Mg-3Zn-2Ca v závislosti na podmínkách výroby a zpracování. 
Na základě hodnocení mikrostruktury a chemického složení bylo zjištěno,  
že se v mikrostruktuře lité slitiny Mg-3Zn-2Ca vyskytují následující fáze: tuhý roztok  (Mg)  
a sekundární fáze Mg2Ca a Ca2Mg6Zn3 (tmavá a světlá místa na obr. 6.1b), rozložené  
po hranicích zrn. Fázovou analýzou však byla potvrzena pouze sekundární fáze Mg2Ca.  
Toto neodpovídá výsledkům v literatuře [14,39,42], kde je popisován výskyt obou fází, 
společně s třetí fází Mg5Ca2Zn13. Důvodem by mohl být jejich nízký obsah, který je pod 
hranicí detekovatelnosti pro dané zařízení. Na obr. 6.2 jsou zobrazeny fázové diagramy slitin 
Mg-Ca (binární) a Mg-Ca-Zn (ternární) v litém stavu, experimentální slitina Mg-3Zn-2Ca   
je zde vyznačen červenou barvou. 
       
 
Po tepelném zpracování experimentálního materiálu došlo k narušení síťové struktury 
sekundárních fází a k částečné globulizaci jejích částic, což odpovídá literatuře [45].  
Z výsledků metalografického hodnocení je zřejmé, že po tepelném zpracování došlo k úbytku 
světlé sekundární fáze (Ca2Mg6Zn3). Fázovou analýzou však byla, i po tepelném zpracování, 









Obr. 6.2 Fázové diagramy: (a) binární diagram lité slitiny Mg-Ca a (b) ternární diagram lité slitiny Mg-Ca-Zn. [41] 
(temperature – teplota, mass fraction – hmotnostní zlomek) 
Obr. 6.1 Porovnání mikrostruktury lité slitiny Mg-3Zn-2Ca: (a) z literatury [41] a (b) experimentální materiál 
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Během válcování základního materiálu docházelo k výraznému praskání a to jak 
v litém stavu, tak po tepelném zpracování, kdy důvodem byl vysoký obsah křehkých 
sekundárních fází. V předchozích pracích nebylo experimentálně řešeno válcování stejné 
slitiny, pouze slitiny Mg-1Ca [23], která byla válcována bez praskání. Důvodem je 
pravděpodobně nízký obsah vápníku a tím i nízké množství křehké sekundární fáze. 
Po intenzivní plastické deformaci základního materiálu metodou ECAP  
(po 1 průchodu úhlovým kanálem) došlo k výraznému zjemnění zrn z původních 50 m  
(litý stav) na přibližně 20 m. Tato skutečnost odpovídá literatuře [43], kde byla slitina  
Mg-5Zn-0,3Ca intenzivně plasticky deformována čtyřmi průchody. V tomto případě došlo 
k ještě výraznějšímu zjemnění zrn ze 130 m (litý stav) na přibližně 1 m. 
Na obr. 6.3 je zobrazeno porovnání základních mechanických vlastností (dle zkoušky 
tahem) slitiny Mg-3Zn-2Ca v různých stavech. V tab. 6.1 jsou pak uvedeny tyto mechanické 
vlastnosti v porovnání s dříve studovanými slitinami. Hodnoty mechanických vlastností 
slitiny Mg-3Zn-2Ca v litém stavu přibližně odpovídají hodnotám v literatuře [14], určitá 
neshoda je pravděpodobně způsobena rozdílným obsahem zinku. Nejlepší kombinace 
napěťových a deformačních charakteristik vykazuje materiál připravený metodou ECAP. 
Hodnoty těchto charakteristik do jisté míry odpovídají hodnotám slitiny z literatury [66].  
Slitina v této literatuře dosahuje vyšší tažnosti a meze pevnosti, což je zřejmě důsledkem 














































Mg-3Zn-2Ca litý stav Mg-3Zn-2Ca po TZ 
Mg-3Zn-2Ca S.C. Mg-3Zn-2Ca S.C. + TZ 
Mg-3Zn-2Ca ECAP    




Slitina Stav Rp0,2 [MPa] Rm [MPa] A [%] Zdroj 
Mg-2Ca litý 37 51 0,6 [23] 
Mg-1Ca po válcování 125 165 7,2 [23] 
Mg-4Zn-2Ca litý 90 143 2,1 [14] 
Mg-5Zn-0,6Ca ECAP (2 průchody) 131 228 12,6 [66] 
Mg-3Zn-2Ca 
litý 86 102 0,4  
po TZ 67 124 2,3  
squeeze casting 52 109 1,6  
squeeze casting + TZ 58 128 4,8  
ECAP (1 průchod) 180 218 2,4  
 
Obr. 6.4 zobrazuje porovnání mechanických vlastností slitiny Mg-3Zn-2Ca, získaných 
zkouškou tlakem. V tab. 6.2 je uvedeno porovnání těchto vlastností s vlastnostmi dříve 
studovaných slitin. Na základě těchto výsledků opět nejlepší kombinaci napěťových  
a deformačních charakteristik vykazuje slitina připravovaná metodou ECAP. Tato slitina 
vykazuje podobné hodnoty mechanických vlastností jako slitina v literatuře [67], určité 
rozdíly jsou pravděpodobně způsobeny odlišným obsahem přísadových prvků a různým 
počtem průchodů kanálem při přípravě metodou ECAP. Co se týká litého stavu, slitina  
Mg-3Zn-2Ca při zkoušce tlakem dosáhla meze pevnosti 267 MPa. Ve srovnání se slitinou 
s podobným chemickým složením [38], ale litou do kovové formy, vykazuje základní materiál 















































Mg-3Zn-2Ca litý stav Mg-3Zn-2Ca po TZ 
Mg-3Zn-2Ca S.C. Mg-3Zn-2Ca S.C. + TZ 
Mg-3Zn-2Ca ECAP    
Obr. 6.1 Porovnání základních mechanických vlastností slitin Mg-Zn-Ca v různých stavech 
Obr. 6.4 Porovnání základních mechanických vlastností slitiny Mg-3Zn-2Ca v různých stavech, získáno zkouškou tlakem 




Slitina Stav y [MPa] u [MPa] B [%] Zdroj 
Mg-2Ca-2Zn-0,5Mn litý - 336 - [38] 
Mg-5Zn-0,6Ca ECAP (8 průchodů) 200 290 7 [67] 
Mg-3Zn-2Ca 
litý 92 267 14  
po TZ 86 297 11,4  
squeeze casting 78 255 15,9  
squeeze casting + TZ 79 264 16,2  
ECAP (1 průchod) 133 329 9,1  
 
 
  Všechny závislostí tlakového napětí na deformaci vykazují konvexní průběh 
v elasticko-plastické oblasti. Toto je ve shodě s literaturou [65,68], kde je popsán výskyt 
konvexní oblasti při teplotě do 250°C a při vyšších rychlostech deformace, pravděpodobně 
důsledkem intenzivního pěchování a zpevňování materiálu. Přičemž zpevňování je při 
namáhání tlakem mnohem výraznější než při namáhání tahem. Tento jev byl rovněž popsán 
jako důsledek dvojčatění v rovinách         [65,68]. 
Hořčíkové slitiny se vyznačují hexagonální mřížkou, z toho plyne obtížné tváření při 
pokojové teplotě. Je tomu tak z důvodu omezeného počtu skluzových rovin, v tomto případě 
je dominantním skluzovým systémem pouze bazální rovina (0001). Homogenní plastická 
deformace je však možná, je-li aktivních alespoň 5 nezávislých skluzových systémů. Tváření 
hořčíkových slitin tradičními procesy je možné až při vyšších teplotách – přibližně nad 
225°C, kdy jsou aktivovány další pyramidální systémy v rovinách         a projevují se  
i rekrystalizační procesy [69,70,71]. 
 
 





Cílem diplomové práce byl návrh a příprava biodegradabilní slitiny na bázi Mg-Ca-Zn 
a dále hodnocení její struktury a vlastností v závislosti na podmínkách výroby a zpracování. 
V průběhu řešení této diplomové práce bylo dosaženo těchto výsledků: 
 Na základě poznatků z literatury byla navržena a vyrobena biodegradabilní hořčíková 
slitina Mg-3Zn-2Ca (2,7 hm. % Zn a 2,2 hm. % Ca). Slitina byla vyrobena metodou 
gravitačního lití. 
 Hodnocením mikrostruktury a chemického složení bylo zjištěno, že se mikrostruktura 
slitiny Mg-3Zn-2Ca skládá z tuhého roztoku  (Mg), s průměrnou velikostí zrn 
přibližně 50 m, a ze sekundárních fází Mg2Ca a Mg6Ca2Zn3. V základním materiálu 
slitiny Mg-3Zn-2Ca byly pozorovány typické slévárenské vady: mikrostaženiny, 
bubliny a důsledkem tavení i oxidické pleny. 
 U základního materiálu byly zkouškou tahem a tlakem stanoveny základní napěťové  
a deformační charakteristiky: Rp0,2 = 86 MPa, Rm = 102 MPa, A = 0,4 %, y = 92 
MPa, u = 267 MPa, B = 14 % a B = 23,8 %. Po tepelném zpracování, které mělo  
za následek částečnou globulizaci částic sekundárních fází, došlo k mírnému poklesu 
smluvní meze kluzu v tahu i tlaku (Rp0,2 = 67 MPa, y = 86 MPa), k výraznému 
zvýšení meze pevnosti v tahu i tlaku (Rm = 124 MPa, u = 297 MPa ) a k mírnému 
zvýšení tažnosti a příčného rozšíření. Deformace v tlaku výrazně ovlivněna nebyla. 
 Základní materiál byl následně přetaven a odlit metodou squeeze casting. U takto 
zpracovaného materiálu byla pozorována síťová struktura sekundárních fází, která 
byla po následném tepelném zpracování narušena a došlo k částečné globulizaci jejích 
částic. Průměrná velikost zrn byla přibližně 150-200 m. 
 Pro materiál, zpracovaný metodou squeeze casting, byly zkouškou tahem a tlakem 
stanoveny základní napěťové a deformační charakteristiky: Rp0,2 = 52 MPa, Rm = 109 
MPa, A = 1,6 %, y = 78 MPa, u = 255 MPa, B = 15,9 % a B = 28,8 %.  
Tepelné zpracování nemělo výrazný vliv na mez kluzu v tahu ani tlaku, ale došlo 
k výraznému zvýšení meze pevnosti v tahu i v tlaku (Rm = 128 MPa, u = 264 MPa)  
, tažnosti (A = 4,8 %) i příčného rozšíření (39,8 %). 
 Základní materiál byl dále zpracován válcováním. U všech vzorků došlo při válcování 
k rozvoji výrazných trhlin a to jak v litém stavu, tak i po tepelném zpracování.  
Během experimentu se nepodařilo nalézt vhodné podmínky pro válcování základního 
materiálu v litém stavu ani po tepelném zpracování. 
 Z důvodu praskání materiálu při válcování bylo provedeno zpracování metodou ECAP 
s použitím protitlaku. Důsledkem této metody bylo výrazné zjemnění zrna na 
průměrnou hodnotu okolo 20m, po tepelném zpracování dále došlo k narušení 
síťové struktury sekundárních fází a částečné globulizaci jejích částic. 
 Pro takto zpracovaný materiál byly zkouškou tahem a tlakem získány základní 
napěťové a deformační charakteristiky: Rp0,2 = 180 MPa, Rm = 218 MPa,  
A = 2,4 %, y = 133 MPa, u = 329 MPa, B = 9,1 % a B = 7,9 %. 
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 Na základě experimentů bylo zjištěno, že navrženou biodegradabilní slitinu  
Mg-3Zn-2Ca lze vyrábět gravitačním litím a dále zpracovávat metodami squeeze 
casting a ECAP. 
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8. SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ 
 
symbol význam 
A tažnost [%] 
E modul pružnosti [GPa] 
ECAP Equal Channel Angular Pressing 
Rm mez pevnosti [MPa] 
Rp0,2 smluvní mez kluzu [MPa] 
SEM rastrovací elektronová mikroskopie 
SM světelná mikroskopie 
B deformace [%] 
u mez pevnosti v tlaku [MPa] 
y mez kluzu v tlaku [MPa] 
B příčné rozšíření [%] 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
